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Verwendete Formelzeichen und Abkürzungen
Formelzeichen
A Fläche
aC kritische Risslänge
C Kapazität
(elektrisch, hydraulisch)
D, d Durchmesser
E Elastizitätsmodul
F Kraft
g Erdbeschleunigung
I Elektrischer Strom
i imaginäre Einheit
J Impuls
KIC Risszähigkeit
KI Spannungsintensitätsfaktor
L Drehimpuls
L Induktivität
(elektrisch, hydraulisch)
L, l Länge
MP Druckmoment
m Masse
m Arithmetischer Mittelwert
P, p Druck
Q Elektrische Ladung
R Widerstand
(elektrisch, hydraulisch)
T, t Zeit
U Elektrische Spannung
V Volumen
v Geschwindigkeit
α Öffnungswinkel
ε Verformung (Dehnung)
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η dynamische Viskosität
π Kreiszahl
θ Trägheitsmoment
ρ Dichte
σ Spannung
σ Standardabweichung
ω Kreisfrequenz
Abkürzungen
Herzklappenprothesen
BSCC Björk-Shiley Convexo
Concave
BI Bicer
CM CarboMedics
DE Edwards-Duromedics
DM Duromedics
EM Edwards-Mira
ISLM Ionescu-Shiley Low Profile
Mitral Pericardial
MH Medtronic-Hall
OC Ommnicarbon
SJM Saint Jude Medical
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Sonstige
Abb. Abbildung
CEN Comité Européen de
Normalisation
FDA Food and Drug
Administration
ISO International Organization
for Standardization
TAD „Tissue Annulus Diameter“
LTI „Low temperature isotropic“
Operanden
∆ Differenz
d Substantielle Ableitung
• Zeitliche Differentiation
∂ Partielle Ableitung
1 Einleitung und Zielsetzung
Ausgehend von einer durchschnittlichen Lebenserwartung von ca. 73 Jahren ergeben sich bei
einer mittleren Herzfrequenz von 70 Schlägen/min rund 2700 Millionen Herzschläge. Eine
gesunde natürliche Herzklappe übersteht eine derart hohe Lastwechselzahl in der Regel pro-
blemlos und ist damit eines von vielen Beispielen der Vorbildfunktion biologischer Systeme
für die Technik.
Neben angeborenen Herzklappenfehlern sind es hauptsächlich erworbene Herzklappenfehler,
welche die Ventilfunktion der natürlichen Herzklappen derart einschränken, dass ein Ersatz
durch eine Herzklappenprothese unabdingbar ist. Ursache der meisten erworbenen Herzklap-
penfehler ist eine rheumatische Endzündung des Endokards, die sog. rheumatische Endokar-
ditis. Weitere Ursachen sind die infektiöse Endokarditis und degenerativ-sklerotische Verän-
derungen /Lohr und Keppler 1998/.
Die Implantation der ersten Herzklappenprothese durch Hufnagel 1952 liegt nunmehr ca. 46
Jahre zurück /Hufnagel 1954/. Seitdem ist die Entwicklung geeigneter Prothesen stark voran-
geschritten und äussert sich heute in einer Vielzahl unterschiedlicher Modelle, die sich in zwei
Kategorien - biologische Herzklappenprothesen und mechanische Herzklappenprothesen -
einordnen lassen. Hierbei bestehen die biologischen Prothesen - man spricht auch von Bio-
prothesen - hauptsächlich aus biologischem Material. Bei der Mehrzahl der mechanischen
Herzklappenprothesen (in Fachkreisen als mechanische Klappe bezeichnet) werden blutver-
trägliche Metalle und pyrolytischer Kohlenstoff verwendet. Abbildung 1-1 zeigt gängige
Bauformen beider Kategorien. Die trotz intensiver Forschung immer noch bestehenden Män-
gel derzeit verwendeter Prothesen lassen sich am besten durch Vergleich mit einem Idealbild
charakterisieren. So sollte eine ideale Herzklappenprothese folgenden Anforderungen /z.B.
Horstkotte 1987/ genügen:
⇒ unbeschränkte Haltbarkeit
⇒ physiologische hämodynamische Charakteristiken, wie
• geringer Druckverlust
• kein Verschlussvolumen und kein Leckfluss
• physiologisches Blutströmungsprofil
⇒ keine thrombotischen oder embolischen Komplikationen
⇒ keine Therapie mit Antikoagulantien oder Thrombozytenaggregationshemmern erforder-
lich
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⇒ einfach zu implantieren
⇒ geräuschlos.
Klappentyp Bauformen weitere
Beispiele
Mechanische
Klappen
Kippscheiben-
klappe
Omniscience • Medtronic Hall
• Björk-Shiley
• Bicer
2 Flügelklappe St. Jude
Medical
• Duromedics
Edwards
• Carbomedics
• ATS
• Edwards Mira
• On-X
Bioprothesen Porcine Aorten-
klappen
Hancock-
porcine
• Carpentier
Edwards Porcine
• Bioimplant
• Biocor
• Epic
• Mosaic
Bovine Perikard-
klappen
Ionescu-
Shiley-
Pericardial
• Carpentier
Edwards
Perimount
• Hancock
Pericardial
• Pericarbon
Abbildung 1-1: Gängige Bauformen von mechanischen Klappen und Bioprothesen
Vergleicht man nun zunächst die Bioprothesen mit diesem Idealbild, so ergibt sich eine ver-
gleichsweise geringe Haltbarkeit bzw. Dauerfestigkeit durch Degeneration des biologischen
Materials. Aus diesem Grund kommen Bioprothesen hauptsächlich für ältere Patienten in Fra-
ge. Aufgrund ihrer recht physiologischen Bauform ergeben sich im Vergleich zur mechani-
schen Klappe sehr physiologische hämodynamische Charakteristiken, so dass für Patienten
mit Bioprothesen in der Regel keine Antikoagulantientherapie erforderlich ist. Weiterhin ar-
beiten die Bioprothesen im Gegensatz zur mechanischen Prothese geräuschlos.
Wesentlicher Vorteil der mechanischen Klappen ist ihre vergleichsweise hohe Dauerfestig-
keit. Bei den derzeitigen Modellen kann in der Regel davon ausgegangen werden, dass sie die
Lebenserwartung ihres Trägers übersteigen. Sehr nachteilig ist die aufgrund der recht unphy-
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siologischen Hämodynamik notwendige lebenslange Antikoagulantientherapie mit erhöhtem
Blutungsrisiko. Deshalb wird für weibliche Patienten mit Kinderwunsch nach wie vor die
Bioprothese bevorzugt. Schliesslich arbeiten alle mechanischen Klappen geräuschvoll und
sind damit für die Patienten psychisch belastend.
Testnormen in vivo und in vitro
Vor dem ersten klinischen Einsatz einer neu entwickelten Herzklappenprothese sind in vitro
und in vivo Tests durchzuführen, deren Bedingungen in nationalen und internationalen Nor-
men vorgeschrieben werden. Die ersten Normen stammen aus den USA. Es sind dies die
„Guidelines“ der United States Food and Drug Administration (U.S. FDA) /FDA/. Die dort
festgelegten Testbedingungen werden entsprechend dem Stand der Technik ständig überar-
beitet und aktualisiert.
Mittlerweile gibt es auch auf internationaler Ebene von der International Organization for
Standardization (ISO) festgelegte Testnormen mit dem Titel  „Cardiovascular Implants - Car-
diac Valve Prostheses (ISO 5840)“ /ISO/. Diese Testnormen sind denen der FDA recht ähn-
lich und unterliegen ebenfalls einer ständigen Überarbeitung bzw. Aktualisierung.
Auf europäischer Ebene hat das Comité Européen de Normalisation (CEN) einen eigenen
Prüfkatalog /CEN/ vorgelegt, welcher in naher Zukunft verabschiedet werden soll und dann
für die Bundesrepublik Deutschland verbindlich ist.
Die in den Normen vorgeschriebenen Untersuchungen sind sehr umfangreich. Dies gilt neben
den in vivo Tests in Form von Tierversuchen insbesondere für die in vitro Tests, deren Durch-
führung einen hohen experimentellen Aufwand darstellt und ein gut ausgestattetes Labor er-
fordert. Tabelle 1-1gibt hierzu einen Überblick über die wichtigsten in vitro Tests am Beispiel
der FDA - Guidelines.
EINLEITUNG UND ZIELSETZUNG
4
Tabelle 1-1: Prüfkatalog von Herzklappenprothesen nach FDA - Guidelines
Tests zur Untersuchung der hydrodynami-
schen Tauglichkeit („Hydrodynamic  Per-
formance")
Tests zur Untersuchung der struktu-
rellen Tauglichkeit („Structural Per-
formance“)
In statio-
närer
Strömung
• Messung des Druckverlusts über
der geöffneten Klappe in Vor-
wärtsströmung in Abhängigkeit
vom Volumenstrom
• Untersuchung von Dauerfestigkeit
bzw. Verschleiss in geeigneten Dau-
ertestgeräten bei Schlagfrequenzen
von bis zu 2000 Schlägen/min
• Messung des leckagebedingten
Volumenstroms durch die ge-
schlossene Klappe in Rückströ-
mung als Funktion der Druckdif-
ferenz
• Charakterisierung relevanter Mate-
rialeigenschaften für die Analyse der
Langzeitfestigkeit
• Spannungsanalysen (statisch und
dynamisch) wichtiger Komponenten
incl. eventuell vorliegender Rest-
spannungen
In pulsa-
tiler
Strömung
• Messung des Druckverlusts wäh-
rend Vorwärtsströmung
• Messung des Schliess- und
Leckagevolumens
• Bestimmung des Kavitations-
grenzwertes
• Vermessung des klappenspezifi-
schen Strömungsprofils
• Analyse der Langzeitfestigkeit unter
Verwendung geeigneter Modelle aus
der Bruchmechanik
Motivation
In jüngster Vergangenheit gab es immer wieder Probleme mit einigen Klappenmodellen, die
in nicht wenigen Fällen, trotz vorheriger erfolgreicher Durchführung aller geforderten Tests
den frühzeitigen Tod von Patienten zur Folge hatten. Ein Beispiel hierfür ist die Medtronic-
ParallelTM - eine zweiflüglige mechanische Klappe. Thrombenbildung in unmittelbarer Um-
gebung dieser Klappe, verursacht durch eine misslungene Strömungsführung, hatte hier oft
schwerwiegende Folgen /Bodnar 1996/.
Ein weiteres Beispiel stellt die Björk-Shiley Convexo-Concave Klappe dar - eine einflüglige
mechanische Klappe deren Auslassbügel in vielen Fällen in vivo brach /z.B. Schöndube
1994/. Dieses Verhalten wurde bei Durchführung des in vitro Dauertests, nicht beobachtet und
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ist vermutlich auf unzureichend definierte Testbedingungen der jeweils zugrundeliegenden
Testnormen zurückzuführen /Reul 1996/. Dabei versteht man unter einem Dauertest die Un-
tersuchung der Lebensdauer und Verschleissfestigkeit einer Herzklappenprothese bei Testra-
ten von 1000 Schlägen/min und höher. Dies ist um mehr als Faktor 10 höher als unter phy-
siologischen Bedingungen im menschlichen Herzen mit einer durchschnittlichen Schlagfre-
quenz von 70 Schlägen/min. Diese starke Erhöhung der Testrate ist notwendig um innerhalb
eines vernünftigen Zeitrahmens Aussagen über Lebensdauer und Verschleissneigung einer
Herzklappenprothese treffen zu können. So lassen sich die für mechanische Klappen von der
FDA geforderten 600 Millionen Lastwechsel bei einer Testrate von 1000 Schlägen/min inner-
halb eins Zeitraums von gut einem Jahr realisieren. Unter physiologischen Bedingungen
müsste man ca. 16 Jahre testen - ein für die Hersteller von Herzklappenprothesen inakzepta-
bler Zeitraum. Vermutlich wurde die oben erwähnte Björk-Shiley Convexo-Concave Klappe
während des Dauertests trotz Einhaltung der in den Normen geforderten Testbedingungen
unphysiologisch belastet /Reul 1996/.
Zielsetzung
Um hinsichtlich des Dauertests von Herzklappenprothesen einer Verbesserung der oben be-
schriebenen unbefriedigenden Situation zu erzielen wird ein neues Dauertestkonzept vorge-
schlagen. Dieses verfolgt die Reproduktion physiologischer Stossbelastungen im Klappen-
schluss bei Testraten von 1000 Schlägen/min und höher. Hierzu sind die zu testenden Klappen
zunächst in einem Kreislaufsimulator zu untersuchen, um die unter physiologischen Bedin-
gungen auftretenden Stossbelastungen mittels einer geeigneten Sensorik zu messen. Anschlie-
ssend sind - sofern möglich - Arbeitspunke des verwendeten Dauertesters zu finden, die eine
Reproduktion dieser unter physiologischen Bedingungen gemessenen Stossbelastungen bei
hohen Testraten ermöglichen. Ein in dieser Art und Weise eingestellter Dauertest erlaubt eine
weitaus realistischere Übertragbarkeit der hinsichtlich Dauerfestigkeit und Verschleiss erziel-
ten Resultate auf die Echtzeitsituation. Bei einem Dauertest auf der Basis gegenwärtig gültiger
Testnormen wäre die Reproduktion einer physiologischen Stossbelastung eher zufällig.
Ziel der vorgelegten Arbeit ist die theoretische und experimentelle Validierung dieses
Konzepts bis hin zur technischen Realisierung in einem hierfür eigens entwickeltem Dauer-
testgerät.
FUNKTION UND AUFBAU VON HERZKLAPPENPROTHESEN
6
2 Funktion und Aufbau von Herzklappenprothesen
2.1 Funktion
Abbildung 2-1: Schematische Darstellung des natürlichen Herzens mit Lage der vier
Herzklappen /Jansen 1990/
Herzklappenprothesen übernehmen nach ihrer Implantation die Ventilfunktion der natürlichen
Herzklappen. Erst diese vier Ventile des Herzens (siehe Abbildung 2-1) gewährleisten, ähn-
lich wie bei einer technischen Verdrängerpumpe, durch ihre passive strömungsinduzierte
Funktionsweise die Umsetzung der rhythmischen Kontraktion und Erschlaffung der Ventrikel
in einen gerichteten Blutfluss. So öffnen sich während der Kontraktionsphase die Aortenklap-
pe und die Pulmonalklappe und Blut wird aus beiden Ventrikeln über die Aorta in den Kör-
perkreislauf bzw. über die Pulmonalarterie in den Lungenkreislauf befördert. In dieser Phase
sind die beiden anderen Klappen, die Tricuspidalklappe und die Mitralklappe geschlossen.
Das hiermit dem Lungenkreislauf zugeführte Blut ist sauerstoffarmes, das dem Körperkreis-
lauf zugeführte Blut sauerstoffreiches Blut. Diese Phase bezeichnet man als Systole.
Die Erschlaffungsphase bezeichnet man als Diastole. Hier füllen sich beide Ventrikel wieder
mit Blut aus den beiden vorgeschalteten Herzkammern, den Vorhöfen. Während dieser Phase
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sind die Tricuspidalklappe und die Mitralklappe geöffnet. Einen Rückstrom von Blut in die
Ventrikel verhindern die in dieser Phase geschlossene Aortenklappe und Pulmonalklappe.
2.2 Aufbau
Mechanische Klappen
Die Komponenten heutzutage implantierter mechanischer Klappen (siehe Abbildung 2-2) sind
ein Klappenring und ein oder zwei Schliesskörper (auch Segel genannt) in Form einer Voll-
kreisscheibe bzw. zweier Halbkreisscheiben, welche exzentrisch gelagert sind und passiv von
den Strömungskräften geöffnet bzw. geschlossen werden. Der Öffnungswinkel aller Modelle
liegt in der Regel unterhalb von ca. 80°, um ein sicheres Schliessen zu gewährleisten (vgl.
Abbildung 2-2) Im Unterschied zu den zweisegligen Klappen wird für die einsegligen Klap-
pen bei der Lagerung meist auf das klassische Konzept der Paarung Bolzen/Bohrung verzich-
tet (siehe Abbildung 2-2 Mitte), um eine Thrombogenisierungsgefahr durch unzureichende
„Lagerauswaschung“ /z. B. Steegers 1997/ zu vermeiden. Der Schliesskörper wird stattdessen
in sehr aufwendigen Bügeln und Haken geführt.
Abbildung 2-2: Prinzipskizze von ein- und zweisegligen mechanischen Klappen
Als Material zur Herstellung des Klappenrings wird meist Titan oder Graphit mit einer Be-
schichtung aus pyrolytischem Kohlenstoff /Bokros 1977/ verwendet. Durch diese Beschich-
tung lässt sich ein hohes Biokompatibilitätsniveau erzielen. Bei Verwendung von Graphit
verbessert bei einigen Modellen ein zusätzlicher metallischer Versteifungsring die mechani-
sche Festigkeit /z.B. Baxter 1991/. Die Schliesskörper bestehen aus einem mit Wolfram im-
prägnierten Graphitkern und sind ebenfalls mit einer Schicht aus pyrolytischem Kohlenstoff
überzogen. Wolfram ermöglicht hierbei die radiographische Darstellbarkeit in vivo. Gegen-
wärtig werden am häufigsten zweiseglige Klappen implantiert /Edwards 1999/. Der wesentli-
che Vorteil dieser Konstruktion liegt in einer verminderten Störung des zentralen Blutflusses,
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die sich in einer deutlichen Verbesserung der klinischen Resultate mit einer Verringerung der
hämolytischen und thromboembolischen Komplikationsrate zeigt /Horstkotte 1987, Bruss
1983, Yoganathan 1982/.
Bioprothesen
Der grösste Anteil heutzutage implantierter Bioprothesen wird aus tierischem Gewebe herge-
stellt und teilt sich in zwei grosse Gruppen auf - porcine Bioprothesen und bovine Bioprothe-
sen.
Porcine Bioprothesen sind vom Schwein stammende, in einen Unterstützungsrahmen einge-
nähte Aortenklappen. Bovine Bioprothesen bestehen aus Rinderpericardgewebe und sind
ebenfalls in einen Unterstützungsrahmen - einen sog. Stent - eingenäht, welcher aus einem
Ring mit drei flexiblen Pfosten besteht. Zur Vernähung des Rings mit dem Herzmuskelgewe-
be sind diese Stents mit einem gewebeartigen Bezug aus Polyethylentherephthalat (PET) oder
Polytetrafluorethylen (PTFE) versehen (siehe Abbildung 2-3). Mittels dieser Technik ist ein
sehr naturgetreuer Nachbau der natürlichen Aortenklappe möglich, welcher aufgrund der
hiermit verbundenen physiologischen Strömungsführung eine blutschonende Funktionsweise
gewährleistet.
Abbildung 2-3: Stent (links) und Gewebebezug (rechts)
einer biologischen Herzklappenprothese
In den letzten Jahren befinden sich auch „stentless“ Bioprothesen im Einsatz, die ohne Unter-
stützungsrahmen gefertigt werden. Hieraus resultiert eine Verbesserung der Öffnungs- und
Schliesskinematik in Aortenposition, da sich diese Klappen, entsprechend dem physiologi-
schen Vorbild, der Bewegung der Aortenwurzel anpassen können. Durch die fehlenden Stents
ergibt sich eine günstigere Spannungsverteilung im Klappenschluss. Der Vollständigkeit hal-
ber sei neben der Verarbeitung von tierischem Aortenklappen- und Perikardgewebe noch auf
die Verarbeitung von diversen anderen biologischen Geweben wie z.B. Fascia lata /Scenning
1971/ und die Verwendung von menschlichen Leichenaortenklappen hingewiesen. Letzteres
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wird zunehmend verfolgt, da die moderne Kryokonservierung /z.B. Kirklin 1993/ eine langfri-
stige Lagerung erlaubt. Allerdings stehen diese „Homografts“ nur in begrenzter Anzahl zur
Verfügung und können im Langzeiteinsatz Komplikationen durch Immunreaktion hervorrufen
/Lupinetti 1992/.
Dimensionierung und Auswahl der Herzklappenprothesen im Hinblick auf die anatomischen
Gegebenheiten
Bei der Auswahl einer bestimmten Klappengrösse sind vom Chirurgen die anatomischen Ge-
gebenheiten des Patienten und die Art des Herzklappenersatzes in Betracht zu ziehen, wobei
der grösste Anteil aller Herzklappenoperationen dem Ersatz der natürlichen Aorten- und
Mitralklappe dient /Drury 1986/. Entsprechend den natürlichen Grössenunterschieden sind für
den Aortenklappenersatz Prothesen mit einem charakteristischen Nahtringdurchmesser von 19
bis 27 mm und für die Mitralposition 25 bis 33mm üblich. In diesem Zusammenhang dient
der charakteristische Nahtringdurchmesser als standardisiertes Mass zur Einteilung der Herz-
klappenprothesen in bestimmte Grössenklassen, die somit z.B. als TAD 27 („Tissue Annulus
Diameter“) gekennzeichnet und vertrieben werden.
2.3 Materialeigenschaften
Mechanische Klappen
Die Komponenten heutzutage implantierter mechanischer Klappen bestehen in den meisten
Fällen aus isotropem pyrolytischem Kohlenstoff. Im Gegensatz zu reinem Graphit, welcher
aus hexagonalen Schichten in geordneter Stapelfolge ABAB besteht, sind im pyrolytischem
Kohlenstoff die hexagonalen Schichten regellos gegeneinander verdreht und verschoben (sie-
he Abbildung 2-4). Die sich aus dieser Anordnung ergebenden kristallähnlichen Strukturen
sind kleiner als 100Å und verantwortlich für den isotropen Charakter des Materials. Sie wer-
den als turbostratisch bezeichnet und nehmen ca. nur 1/10 des Volumens eines Graphitkri-
stalls ein /Bokros 1977/.
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Abbildung 2-4: Kristallographische Struktur von reinem Graphit (a), von turbostratischem
Kohlenstoff (b) und zufällig verteilte turbostratische Kristalle des pyrolytischen Kohlenstoffs
(c) {modifiziert nach Schoen /Schoen 1983/}
Wesentliches Merkmal der turbostratischen Molekularstruktur ist, neben der hohen Biokom-
patibilität /z.B. Haubold 1983/ die Eigenschaft, hohe Spannungen ohne Bruchgefahr durch
elastische Verformungen abzubauen. Dies äussert sich in einem geringen E-Modul in Verbin-
dung mit einer hohen Festigkeit und ergibt besonders günstige Verschleisseigenschaften in
Kombination mit sich selbst und mit Metallen. Durch Zugabe von karbidbildenden Elemen-
ten, wie Bor und vor allem Silizium, lässt sich die Bruch- und Verschleissfestigkeit noch stei-
gern. Tabelle 2-1 gibt einen tabellarischen Überblick über die physikalisch-technischen Eigen-
schaften von LTI-Kohlenstoff mit und ohne Zugabe von Silizium. Dabei versteht man unter
LTI-Kohlenstoff ein mit pyrolytischem Kohlenstoff beschichtetes Graphitsubstrat. Trotz all
dieser günstigen Eigenschaften ist LTI-Kohlenstoff ein sprödes Material und zeigt das für
keramische Werkstoffe typische Bruchverhalten. Kleinste im Material vorhandene Defekte,
wie etwa Risse, können bei entsprechender Kombination von Rissgrösse und Beanspruchung
zum Bruch des Materials führen.
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Tabelle 2-1: Physikalisch-technische Eigenschaften von LTI-Kohlenstoff mit und ohne Silizi-
um - {modifiziert nach Steinseifer /Steinseifer 1995/}
Physikalisch-
technische Eigen-
schaft
LTI-Kohlenstoff LTI-Kohlenstoff
mit Silizium
(1)
Quelle
Elastizitätsmodul E in
N/mm2
11700-28000 27600 - 31000
(5-12 %)
Bokros 1977
Kaae 1971
Poissonzahl ν 0,21 0,20
(12 %)
Bokros 1975
Kaae 1972
Bruchspannung σb in
N/mm2
276-552 552-620
(5 - 12 %)
Bokros 1977
Bruchdehnung A in % 1,6-2,1 2
(5 - 12 %)
Bokros 1977
Dichte ρ in g/cm3 1,7-2,2 2,04-2,13
(5 - 12 %)
Bokros 1977
Vickershärte HV 150-250 230-370
(5 - 12 %)
Bokros 1977
Reibungskoeff. µ0 0,126 k.A. Kaae 1972
(1)  Die Gewichtsanteile des Siliziums sind jeweils in Klammern angegeben
So geht in die zur Charakterisierung für keramische Bauteile geeignete bruchmechanische
Grundgleichung /z.B. Maier 1990/ neben der Risszähigkeit KIC, für Rissöffnungsort I noch die
kritische Risslänge ac ein.
σ σ σc
IC
C
a e
K
a Y
= +                                                                                                          (2.1)=
⋅
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σc ist hierbei die Nennbruchspannung, resultierend aus äusseren mechanischen und thermi-
schen Lasten (σa) und Eigenspannungen (σe) und Y ein Geometriefaktor in Abhängigkeit von
Rissgrösse und -lage relativ zu den Bauteilabmessungen für Rissöffnungsort I.
Die Lebensdauer keramischer Bauteile wird bestimmt von der Rissausbreitungsgeschwindig-
keit V. Ein Riss der Anfangsgrösse ai kann sich langsam bis zu einer von der Beanspruchung
abhängigen kritischen Grösse ac ausbreiten, bei der instabile, schnelle Rissausbreitung ein-
setzt. Diese langsame Rissausbreitung wird als unterkritisches Risswachstum bezeichnet. Im
Bereich der Gültigkeit der linear-elastischen Bruchmechanik ist diese Rissausbreitungsge-
schwindigkeit in einem umgebenden Medium ausschliesslich eine Funktion des Spannungs-
intensitätsfaktors KI, welcher die Intensität des Spannungsfelds im Bereich der Rissspitze cha-
rakterisiert. Es gilt folgender empirischer Zusammenhang:
V =
da
dt
= A Kni⋅ (2.2)
mit A und n als temperatur- und umgebungsabhängigen Materialkennwerten.
Auf Basis der obigen beiden Gleichungen haben beispielsweise Richie et al. /Richie 1996/
Berechnungen zur Lebensdauer von mechanischen Klappen vorgenommen, deren Ergebnisse
für hohe zyklische physiologische Belastungen („worst-case physiological loading“) in
Tabelle 2-2 zusammengefasst sind. Bei den Berechnungen wurden anfängliche Risse an zwei
unterschiedlichen Stellen (I und II) des Klappenrings einer zweisegligen mechanischen Herz-
klappe angenommen, in deren Umgebung vergleichsweise hohe Beanspruchungen auftreten.
Die Ergebnisse zeigen, dass ab einer anfänglichen Rissgrösse von ca. 50 µm für Stelle II und
ca. 70 µm für Stelle I die Lebensdauer rapide sinkt. Andere Autoren berechnen je nach Riss-
stelle, Rissgrösse und Belastung anfängliche kritische Rissgrössen in derselben Grössenord-
nung. Cao et al. beispielsweise geben als Richtwert für mechanische Kappen aus pyrolyti-
schem Kohlenstoff eine obere Grenze von 30µm an, oberhalb derer die zu erwartende Le-
bensdauer auf kritische Werte sinkt /Cao 1996/.
Aufgrund dieser grossen Abhängigkeit der Lebensdauer von der Grösse vorhandener Mikro-
risse sind im Rahmen der Fertigung von mechanischen Klappen, sehr hohe Anforderungen an
die Qualitätskontrolle zu stellen. Rissgrössen oberhalb der oben vorgestellten Grenzen sollten
also unbedingt auffindbar sein /z.B. Ritchie 1996/.
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Tabelle 2-2: Berechnete Lebensdauer des Klappenrings einer zweisegligen mechanischen
Klappe in Abhängigkeit von der Grösse anfänglicher Rissdefekte an zwei unterschiedlichen
kritischen Stellen (I und II) des Klappenrings {modifiziert nach Ritchie /1996/}
Rissgrösse
(µm)
Anzahl der Lastwechsel bis zur
instabilen, schnellen
Rissausbreitung
(Lastwechsel)
Lebensdauer
(ausgehend von 38 Millionen
Lastwechseln pro Jahr)
Stelle I:
63 4,4 x 1010 1.2 x 103  Jahre
66 2,7 x 109 75,6 Jahre
68 5,6 x 108 15,6 Jahre
72 2,3 x 107 8 Monate
128 0 0
Stelle II:
43 1,4 x 1011 3,8 x 103 Jahre
45 4.5 x 109 125 Jahre
47 5.3 x 108 15 Jahre
51 1.1 x 107 4 Monate
80 0 0
Zusätzlich von Nachteil ist die recht aufwendige Herstellung. Pyrolytischer Kohlenstoff wird
durch Pyrolyse von gasförmigen Kohlenstoffverbindungen, wie Methan oder Propan, in einem
Fliessbettreaktor bei Temperaturen zwischen 1000 und 2400 °C abgeschieden. Dies ist sehr
aufwendig und macht das Abscheiden von ganzen Blöcken unwirtschaftlich, so dass zur
Klappenherstellung Substratkerne aus amorphem Graphit maschinell gefertigt und anschlie-
ssend im Fliessbettreaktor beschichtet werden.
Bioprothesen
Im Rahmen dieser Arbeit interessieren bei den Bioprothesen vor allem die mechanischen Ei-
genschaften der verarbeiteten biologischen Gewebe, um den Einfluss einer unphysiologischen
Frequenzsteigerung im Dauertest zu analysieren. Wesentliche Eigenschaft in diesem Zusam-
menhang ist die Viskoelastizität der sowohl in porcinen als auch bovinen Prothesen verwen-
deten biologischen Materialien /Vesely 1995/, deren grundlegende mechanische Eigenschaf-
ten im folgenden kurz beschrieben werden.
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Das mechanische Verhalten vieler Festkörper wird für nicht
allzu grosse Deformationen durch das Hook`sche Gesetz, also
einer linearen Abhängigkeit der Deformation von der deformie-
renden Kraft, beschrieben. Für Flüssigkeiten gilt das New-
ton`sche Gesetz, d.h. lineare Abhängigkeit der Fliessgeschwin-
digkeit von der deformierenden Kraft. Viskoelastische Stoffe
hingegen verhalten sich gleichzeitig elastisch und viskos /z.B.
Menges 1984/. Ihr mechanisches Verhalten lässt sich anhand
von Feder-Dämpfungstopf-Kombinationen, wie beispielsweise
dem sog. Maxwell-Modell (siehe Abbildung 2-5) in Form einer „Serienschaltung“ von Feder
und Dämpfungstopf folgendermassen beschreiben:
Die infolge einer Spannung σ in viskoelastischen Materialien entstehende Verformung ε setzt
sich additiv aus einem elastischen Anteil εel und einem viskosen Anteil εvis zusammen:
ε ε ε =  .el vis+ (2.3)
Dies gilt ebenso für die Verformungsgeschwindigkeit ε :
  ε ε ε= el vis+ (2.4)
Darin gilt für die elastischen Anteile
 ε σel E= (Hook`sches Verhalten der Feder) (2.5)
und für die viskosen Anteile
ε σηvis = (Newtonsches Fliessgesetz) (2.6)
Durch Kombination von Gleichung 2.4 bis 2.6 ergibt sich hieraus für die gesamte Verfor-
mungsgeschwindigkeit:
Abbildung 2-5: Maxwell-
Modell
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 ε σ ση =  E  +  (2.7)
oder als Differentialgleichung für σ:
 σ η σ ε +  
E
   -  E  = 0 (2.8)
Hält man nun eine bestimmte Formänderung fest (Relaxationsversuch) - also ε = konst. - er-
gibt sich als Lösung für σ aus Gleichung 2.8 eine mit einer charakteristischen Relaxationszeit
exponentielle abklingende Funktion. Die Spannung in viskoelastischen Materialien baut sich
also im Unterschied zu rein elastischen Materialien mit der Zeit ab. Diese Relaxation ist eine
Folge der Wärmebewegung von Molekülen und Molekülsegmenten, welche danach trachten,
sich in einen Zustand der niedrigsten Ordnung und des geringsten Zwangs einzustellen
/Menges 1984/.
3 Verschleiss und strukturelles Versagen von Herzklappenprothesen
in vivo und in vitro
Die Beurteilung der Verschleissfestigkeit von Herzklappenprothesen in vivo ist stets proble-
matisch, da explantierte Prothesen nur in sehr begrenzter Anzahl zur Verfügung stehen. Man
ist immer auf die Ergebnisse von Laborversuchen angewiesen, um eventuelle Schwachstellen
im Design und in der Materialauswahl ausfindig zu machen. Kommt es zum funktionellen
Versagen einer Prothese in vivo, wie etwa dem Bruch eines Schliesskörpers, ist die Versa-
gensursache im nachhinein oft nur schwer feststellbar. Mögliche für das Versagen verant-
wortliche Materialdefekte können durch eine unsachgemässe Implantationstechnik des Chir-
urgen entstehen /Richard 1996/. Dies gilt im besonderen Masse für mechanische Klappen, wo
bereits kleine Mikrorisse kritische Folgen haben können /Richie 1996, Kepner 1996/. Struktu-
relles Versagen von Bioprothesen hingegen ist meist die Folge der Degenerierung der verar-
beiteten biologischen Materialien (siehe auch Kapitel 0).
Im folgenden werden die für mechanische Klappen und Bioprothesen relevanten Verschleiss-
mechanismen bzw. Versagensursachen beschrieben. Neben dem jeweiligen Design spielen
hierbei die Eigenschaften der verwendeten Materialien eine entscheidende Rolle.
3.1 Mechanische Klappen
Mechanischer Verschleiss, also Materialverlust aus der Oberfläche eines festen Körpers, ist
eine Folge des Kontakts bzw. der Relativbewegung zweier Körper. Dieser ist für mechanische
Klappen in den Lagerstellen und an den übrigen Stellen des direkten Kontakts zwischen
Schliesskörpern und Klappenring zu erwarten. Abbildung 3-1 zeigt schematisch für eine
zweiseglige mechanische Klappe kritische verschleissinduzierende Bereiche. Verschleiss in
der „12 Uhr“-Position ist eine Folge des direkten Kontakts zwischen Schliesskörper und
Klappenring im Klappenschluss und wird verursacht durch zyklische Stossbeanspruchung.
Weiterer Stossverschleiss im Klappenschluss ist im sogenannten B-Datum, also an den Stellen
des gegenseitigen Kontakts beider Schliesskörper, zu erwarten.
Die in den Lagerstellen auftretenden Verschleissmechanismen sind vielfältiger und unter an-
derem bedingt durch die recht aufwendige Lagergestaltung. Diese sollte zum einem so be-
schaffen sein, dass ein vollständiges Öffnen und Schliessen der Schliesskörper in Verbindung
mit einer hohen Verschleissfestigkeit realisiert werden kann. Zusätzlich sollten die Lager in
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vivo hinreichend durchspült werden, um einer Thrombenbildung vorzubeugen /z.B.
Horstkotte 1987/.
Abbildung 3-1: Schematische Skizze einer mechanischen Klappe in Draufsicht - kritische ver-
schleissanfällige Bereiche sind entsprechend gekennzeichnet
Zur Beschreibung der Verschleissmechanismen in den Lagerstellen ist eine Unterteilung der
Kontaktstellen in Anschlagsflächen und Reibflächen sinnvoll. Abbildung 3-2 zeigt hierzu am
Beispiel einer zweisegligen EM-Klappe schematisch die Geometrie einer Lagervertiefung im
Klappenring und die Geometrie eines Segels aus zwei unterschiedlichen Perspektiven incl
einer Kennzeichnung der Anschlag- und Reibflächen. Stossverschleiss ist damit eine Folge
des zyklischen Stosskontakts zwischen den gekennzeichneten in Kontakt tretenden Flächen in
der Lagervertiefung und auf den Klappensegeln zum Zeitpunkt des Klappenschlusses und in
weit geringerem Masse nach Abschluss der Öffnungsbewegung. Reibverschleiss auf den
Reibflächen entsteht während der Schliess- und Öffnungsbewegung.
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Abbildung 3-2: Geometrie der Lagervertiefung einer EM-Klappe (oben); Geometrie eines
Segels einer EM-Klappe aus zwei unterschiedlichen Perspektiven (unten); beanspruchte An-
schlag- und Reibflächen sind entsprechend gekennzeichnet
Für einseglige mechanische Klappen ergeben sich weniger komplizierte Verschleissmecha-
nismen, da hier für die Lagerung meist auf das klassische Konzept der Paarung Bol-
zen/Bohrung verzichtet wird und der Schliesskörper stattdessen meist in aufwendig gestalte-
ten Bügeln und Haken geführt ist (siehe auch Kapitel 2.2).
Zusätzlich zu diesem durch mechanische Ursachen induzierten Verschleiss ist noch ein weite-
rer wichtiger Verschleissmechanismus zu erwähnen, welcher eine Folge der Kavitationsnei-
gung mechanischer Klappen ist /z.B. Graf 1992/. Infolge des im Vergleich zur natürlichen
Klappe harten Schliessvorgangs kommt es im Klappenschluss von mechanischen Klappen auf
der stromabwärts zugewandten Seite der Schliesskörper zur Ausbildung von lokalen hohen
Unterdrücken. Dieser sogenannte Wasserhammereffekt ist rein dynamischer Natur und ent-
steht durch plötzliche Abbremsung der von der Klappe während des Schliessens beschleunig-
ten Blutsäule. Als Folge des so entstehenden Unterdrucks können auf der Schliesskörperober-
Beanspruchte Anschlagflächen nach
Abschluss der Öffnungsbewegung
Beanspruche Anschlagflächen im
Klappenschluss
ReibflächeAnschlagfläche Anschlagfläche
Grobe Eingrenzung der während
des Öffnens und Schliessens
beanspruchten Reibfläche
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fläche Kavitationsblasen entstehen, welche in Gebieten höheren Drucks implodieren und ma-
terialschädigende Druckwellen aussenden. Eine „kavitationsgeschädigte“ mechanische Klappe
erkennt man an charakteristischen „Pittings“ am Schliesskörperrand, also dort wo die Kavita-
tionsneigung sehr ausgeprägt ist /Graf 1992/. Abbildung 3-3 zeigt ein typisches „Kavitation-
spitting“ am Schliesskörperrand einer mechanischen Klappe.
Abbildung 3-3: Typisches Kavitationspitting auf dem Segel einer mechanischen Klappe
/Richard 1996/
Beispiele von Verschleisserscheinungen in vitro
Abbildung 3-4 zeigt zwei lichtmikroskopische Aufnahmen der in Abbildung 3-2 gekenn-
zeichneten Anschlagflächen in der Lagervertiefung einer 29mm EM-Klappe nach 80 Millio-
nen Lastwechseln. Die hier gezeigten Aufnahmen sind die Resultate eines Dauertests inner-
halb des im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Dauertestsystems (siehe hierzu auch Kapitel 5
und folgende).
Im Unterschied zu vielen anderen Klappentypen besteht der Klappenring der EM-Klappen aus
Titan mit einer wenige µm dicken Beschichtung aus pyrolytischen Kohlenstoff, welche in den
kritischen Verschleissstellen recht früh abgetragen wird und sich in metallisch schimmernden
Verschleissspuren äussert.
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Abbildung 3-4: Lichtmikroskopische Aufnahmen zweier unterschiedlicher Anschlagflächen in
der Lagervertiefung einer 29mm EM-Klappe nach 80 Millionen Lastwechseln,
Vergrösserung: 40x
Auswirkung auf die Funktionstüchtigkeit
Eine Vorstellung von der Auswirkung des Verschleisses auf die Funktionstüchtigkeit liefern
in vitro Untersuchungen /z.B. Arru 1996/ zur Quantifizierung relevanter Verschleissstellen.
Abbildung 3-5 zeigt hierzu die mittlere Tiefe der Verschleissstellen von Lagerkontaktflächen
auf den Segeln dreier unterschiedlicher mechanischer Klappen ermittelt in einem Dauertest in
Abhängigkeit von der Zyklenzahl. Man erkennt für alle Klappen anfangs einen starken An-
stieg, welcher mit zunehmender Zyklenzahl abnimmt und schliesslich asymptotisch verläuft.
Abbildung 3-5: Mittlere Tiefe (wear depth) in µm der Verschleissstellen von Lagerkontakt-
flächen auf den Segeln dreier unterschiedlicher mechanischer Klappen als Funktion der Zy-
klenzahl {modifiziert nach Arru /Arru 1996/}
Zyklenzahl [Millionen]
Tiefe [µm]
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Nach einer Zyklenzahl von 1600 Millionen liegen die gemessenen Tiefen der untersuchten
Verschleissstellen in der Grössenordnung von 20 µm. Eine Funktionsbeeinträchtigung in
Form einer signifikanten Störung der Schliesskörperkinematik durch Verschleissstellen in
diesen Grössenordnungen ist unwahrscheinlich. Dies wird durch die störungsfreie Arbeitswei-
se und hohe Dauerfestigkeit von implantierten mechanischen Klappen über viele Jahre hinweg
bestätigt.
Strukturelles Versagen in vivo
Wie oben bereits erwähnt, sind Explantationen mechanischer Klappen selten. Strukturelles
Versagen hervorgerufen durch den Bruch einer Klappenkomponente können die Folge bereits
vorhandener Materialdefekte in Form von kleinen Rissen (siehe Kapitel 2.3) sein. Richard et
al. untersuchten Ursachen des strukturellen Versagens explantierter Klappen, indem sie in
vivo aufgetretene Brüche im Labor reproduzierten. So führte ein Bruch in der Lagervertiefung
einer SJM-Klappe in vivo zum Verlust eines Schliesskörpers. Dieser Bruch konnte in vitro
reproduziert werden und stellte sich als mögliche Folge einer Überbeanspruchung der geöff-
neten Schliesskörper durch eine unsachgemässe Implantationstechnik heraus /Richard 1996/.
Dieselben Autoren geben auch eine Erklärung des Versagens zweier Duromedics - Klappen
infolge Schliesskörperbruch. Nach ihrer Meinung deuteten Kavitationspittings in Umgebung
der Bruchstellen auf ein durch Kavitation eingeleitetes Versagen hin. Dies wird bestätigt
durch in vitro Untersuchungen von Haubold et al., die eine Ausdehnung von Mikrorissen be-
obachten, deren Ursprung in direkter Umgebung der Kavitationspittings lokalisiert ist
/Haubold 1994/.
3.2 Bioprothesen
Viele biologischen Klappen erleiden nach einer variablen Zeitspanne einen Funktionsverlust
durch degenerative Veränderungen des Klappengewebes (strukturelles Versagen). Dies ist
eine Folge der ausgeprägten Neigung zur Kalzifizierung und der Entstehung von Einrissen im
Gewebe. Unter Kalzifizierung versteht man die Ablagerung unlöslicher Calciumphosphate,
hauptsächlich in der Minerialform Hydroxylapatit. Diese verursacht eine zunehmende Bewe-
gungseinschränkung der Segel und führt schliesslich zur Ausbildung einer Klappenstenose
durch exzessive Verkalkung der Segel. Derartig kalzifizierte Segel sind oftmals zerbrechlich
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wie eine Eierschale und entwickeln in den kalzifizierten Arealen Einrisse, welche zur plötz-
lich auftretenden Klappeninsuffizienz führen können /Deiwick 1996/. Einige Bioprothesen
verkalken sehr schnell nach einigen Monaten, während andere 15 Jahre und länger halten. Des
weiteren ist die Neigung einer Bioprothese zur Kalzifizerung patientenbedingt. Befunde ex-
plantierter Klappen zeigen, dass die Segel keinesfalls diffus oder gleichmässig verkalken,
sondern bevorzugt in Bereichen hoher mechanischer Beanspruchung. Bei porcinen Klappen
sind in über 90% die Kommissuren und deren benachbarte Segelabschnitte betroffen, zudem
der freie Segelrand, die zentralen Segelbereiche und der Übergangsbereich in die Aortenwand
/Camilleri 1982, Ferrans 1978, Ishihara 1981, Stein 1992, Valente 1992, Deiwick 1996/. Bei
den Pericardklappen sind ähnliche Klappenregionen betroffen /Trowbridge 1988/. Zur Ver-
deutlichung zeigt Abbildung 3-6 eine Röntgenaufnahme einer im Rahmen einer in vitro Stu-
die zur Kalzifizierung untersuchte Perikardklappe. Man erkennt weiss erscheinende kalzifi-
zierte Areale an den gekennzeichneten Stellen. Hierbei sind - im Unterschied zum freien Se-
gelrand - der Übergangsbereich in die Aortenwand und die Kommissuren gleichzeitig auch
Stellen hoher mechanischer Beanspruchung. Es ist daher ein Zusammenhang zwischen Bean-
spruchung und Kalzifizierung zu vermuten, welcher von Glasmacher et al./Glasmacher 1998/
unter Verwendung der holographischen Interferometrie nachgewiesen werden konnte.
Abbildung 3-6: Röntgenaufnahme einer in vitro kalzifizierten Perikardklappe - kalzifizierte
Bereiche (Kommissuren, der freie Segelrand und der Übergangsbereich in die Aortenwand)
erscheinen weiss {modifiziert nach Glasmacher /Glasmacher 1999/}
Neben der mechanischen Belastung können Gewebeanomalien eine Rolle im Kalzifizierungs-
prozess spielen. Weitere Einflüsse auf die Kalzifizierungsneigung haben die Gewebefixierung
und die Gewebeherkunft /Hilbert 1990/. So konnte beispielsweise im Rahmen einer verglei-
Freier Segelrand
Kommissuren Übergangsbereichin die Aortenwand
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chenden in vitro Studie zwischen bovinen und porcinen Klappen für porcine Klappen eine
stärkere Verkalkung nachgewiesen werden /Glasmacher 1998/.
Zusätzlich zu den oben beschriebenen Einrissen, welche eine Folge der Kalzifizierung sind,
werden auch Perforationen ohne Nachweis von deutlichen Kalksalzeinlagerungen beobachtet,
die ganz überwiegend Bioprothesen in Mitralposition betreffen. Ursächlich hierfür scheint die
höhere mechanische Beanspruchung des Klappengewebes in Mitralposition zu sein
/Horstkotte 1987/.
4 In vitro Dauertest
4.1 Stand der Technik
Die Überprüfung der Dauerfestigkeit in geeigneten Dauertestgeräten ist ein wichtiger Aspekt
des gesamten Testkatalogs für die Zulassung eines neuen Herzklappenmodells. Um innerhalb
eines vernünftigen Zeitrahmens Aussagen über Verschleiss bzw. Dauerfestigkeit zu erzielen,
werden die jeweiligen Klappen mit hohen Testraten von bis zu 2000 Schlägen/min getestet.
Dies entspricht einer künstlichen Zeitstauchung um ca. Faktor 29 gegenüber der Echtzeitsi-
tuation, wenn man eine durchschnittliche Herzfrequenz von 70 Schlägen/min zugrunde legt,
so dass sich die innerhalb eines Zeitraums von 15 Jahren in Echtzeit zu erwartenden Last-
wechsel ca. während eines halben Jahres realisieren lassen. Ein Dauertest kann allerdings auf-
grund dieser hohen Frequenzsteigerung nur annähernd unter physiologischen Testbedingun-
gen ablaufen. Trotzdem verwenden Hersteller von Dauertestgeräten oft den Begriff physiolo-
gisch in ihren Prospekten und präsentieren „physiologische“ Druckverläufe bei hohen Testra-
ten /z.B. Shelhigh/.
4.1.1 Gegenwärtige Testnormen
In Tabelle 4-1 sind die Testbedingungen für den Dauertest von Herzklappenprothesen nach
FDA, ISO und CEN zusammengefasst. Sie sind recht allgemein formuliert und lassen sich
deshalb repräsentativ für alle Normen wie folgt zusammenfassen:
• Vollständiges Öffnen und Schliessen
• Einstellung einer vorgeschriebenen Druckdifferenz über der geschlosse-
nen Klappe
Die in der zweiten Forderung einzustellenden Druckdifferenzen stehen hierbei in enger An-
lehnung an physiologische Druckverhältnisse - so ist beispielsweise 100 mmHg ( siehe hierzu
auch Tabelle 4-1 für die FDA-Richtlinien) die Druckdifferenz über der geschlossenen Aorten-
klappe während der Diastole und 120 mmHg die Druckdifferenz über der geschlossenen
Mitralklappe während der Systole.
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Tabelle 4-1: Zusammenstellung der Testbedingungen für den Dauertest von Herzklappen-
prothesen nach ISO 5840, CEN und FDA-Richtlinien
Testbedingungen Geforderte Lastwechselzahl
ISO 5840 • ∆p = 11,7 kPa (90 mmHg) für
Aortenklappen
• ∆p = 15,6 kPa (120 mmHg) für
Mitralklappen
• Gewährleistung des vollständigen
• Öffnen und Schliessens
380 Millionen
für alle Klappengrössen und -typen
CEN • ∆p = 11,7 kPa (90 mmHg) für
Aortenklappen
• ∆p = 15,6 kPa (120 mmHg) für
Mitralklappen
• Gewährleistung des vollständigen
Öffnen und Schliessens
380 Millionen
für mechanische Klappen
200 Millionen für Bioprothesen
FDA-Richtlinien • ∆p = (90 + 20 /-0) mmHg für
Aortenklappen
• ∆p = (120 + 20 /-0) mmHg für
Mitralklappen
• Gewährleistung des vollständigen
Öffnen und Schliessens
600 Millionen
für mechanische Klappen
200 Millionen für Bioprothesen
∆p ist jeweils die Druckdifferenz über der geschlossenen Klappe
Neben diesen hydrodynamischen Forderungen und der vorgeschriebenen Anzahl der zu reali-
sierenden Lastwechsel enthalten die jeweiligen Normen zusätzlich noch Angaben über die
Untersuchungsintervalle, die Analyseverfahren (wie etwa die Verwendung eines Elektronen-
mikroskops zur Untersuchung der Verschleissstellen), das zu verwendende Testfluid und
Vorgaben zur Darstellung und Auswertung der Ergebnisse.
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4.1.2 Unzulänglichkeiten der in den gegenwärtigen Testnormen vorgeschriebenen
Testbedingungen
Wie in Tabelle 4-1 zu sehen enthalten die Testbedingungen ausser der Vorgabe einer einzu-
stellenden Druckdifferenz ∆p und der Gewährleistung des vollständigen Öffnen und Schlie-
ssens keine weiteren detaillierteren Angaben. So wird nicht vorgeschrieben, mit welcher Dau-
ertestfrequenz die Klappen zu testen sind; Angaben über den Aufbau bzw. die Arbeitsweise
des zu verwendenden Dauertestgeräts sind ebenfalls nicht vorhanden. Selbst die Grösse ∆P
bleibt vom messtechnischen Standpunkt betrachtet recht undefiniert, da keinerlei detaillierte
Angaben über die zu realisierende Druckmesskette existieren - mal ganz abgesehen von der
Tatsache, dass die Positionen der Druckmessstellen in Bezug zur Klappenposition ebenfalls
nicht festgelegt sind. Die Überprüfung der Dauerfestigkeit von Herzklappenprothesen kann
allerdings nur dann hinreichende Aussagekraft besitzen, wenn es trotz der extremen Zeitstau-
chung näherungsweise gelingt, eine physiologische Belastung und damit eine physiologische
Materialbeanspruchung einzustellen. Hierbei fasst man unter dem oben mehrfach verwendeten
Begriff der physiologischen Belastung im medizintechnischen Umfeld ein ganzes Belastungs-
kollektiv zusammen, dem eine Herzklappenprothese während eines gesamten Zyklus ausge-
setzt ist. Hiervon wird von den obigen Testnormen allerdings nur die unter physiologischen
Bedingungen auf die geschlossenen Klappe wirkende statische Druckbelastung berücksichtigt.
Weitere Belastungen treten für mechanische Klappen während der Schliess- und Öffnungsbe-
wegung in den Lagern auf; diese sind verantwortlich für den Reibverschleiss (siehe Kapitel
3.1) als Folge der Relativbewegung zwischen den in dieser Phase in Kontakt tretenden Reib-
flächen. Dritter wesentlicher Teil des gesamten Belastungskollektivs ist die dynamische
Stossbelastung im Klappenschluss unmittelbar nach Abschluss der Schliessbewegung. Diese
ist massgeblich verantwortlich für den in Lagern und auf Anschlagflächen auftretenden
Stossverschleiss (siehe Kapitel 3.1), da sie höher ist als die statische Druckbelastung in der
Schlussstellung der Klappe, wie man anhand folgender Abschätzung recht leicht erkennen
kann.
Abschätzende Berechnung zur kritischen Beurteilung gegenwärtig gültiger Testnormen
Ausgehend von einer physiologischen Druckdifferenz von ca. 100 mmHg (siehe auch FDA-
Richtlinien in Tabelle 4-1) ergibt sich für einen typischen Klappendurchmesser von 29mm für
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die auf die geschlossene Klappe wirkende statische Belastung gemäss F =∆P A ein Wert von
ca. 9N. A ist hierbei die Klappenfläche. Diese Belastung ist somit um mindestens 30% kleiner
als die für mechanische Klappen unter physiologischen Bedingungen gemessenen kleinsten
Stosskräfte von ca. 13N (siehe hierzu auch Kap. 7.1). Die grössten Stosskräfte liegen bei ca.
38N - also wesentlich höher als die statische Druckbelastung.
Konsequenzen für die Aussagekraft gegenwärtiger Dauertests
Offensichtlich bleibt bei einem Dauertest unter Einhaltung der gegenwärtigen gültigen Test-
normen ein wesentlicher Teil des gesamten Belastungskollektivs, nämlich die dynamische
Stossbelastung im Klappenschluss unberücksichtigt. Der bei einem Dauertest unter Einhal-
tung der gegenwärtig gültigen Testnormen sich ergebende bzw. resultierende Stossverschleiss
ist nicht auf die physiologische Echtzeitsituation übertragbar, so dass die Aussagekraft ge-
genwärtiger Dauertests stark eingeschränkt ist. Zwar macht zumindest die FDA auf diese Pro-
blematik aufmerksam /FDA 1994/ - Überlegungen zur Modifikation der Testbedingungen sind
zur Zeit jedoch noch nicht vorgesehen bzw. in Planung. Die sich hieraus ergebenden Konse-
quenzen sind offensichtlich und in der Literatur beschrieben /z.B. Reul 1996, Arru 1996/. Eine
Übertragbarkeit der im Dauertest hinsichtlich Dauerfestigkeit bzw. Verschleissneigung er-
zielten Resultate auf die in vivo Situation ist kaum möglich.
4.1.3 Arbeitsprinzipien häufig verwendeter Dauertestgeräte
Da sich in den obigen Richtlinien für den Dauertest von Herzklappenprothesen keinerlei An-
gaben zum Funktionsprinzip oder den Aufbau des zu verwendenden Dauertestgeräts befinden,
ist zur Zeit eine Anzahl unterschiedlich arbeitender Dauertester in Verbreitung. Die Funkti-
onsprinzipien der gängigsten Typen sind in Abbildung 4-1 schematisch dargestellt und werden
im folgenden kurz erläutert.
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Abbildung 4-1: Funktionsprinzipien gängiger Dauertestgeräte - Häussinger (oben links),
Rowan Ash (oben rechts), Dynatek (unten Mitte)
Der von Häussinger 1979 /Häussinger 1979/ entwickelte Dauertester ermöglicht in der ge-
genwärtig verwendeten Bauweise den simultanen Dauertest von bis zu sechs Klappen. In die-
sem Tester fördert eine Kreiselpumpe Testfluid durch eine Schlitzscheibe, die unterhalb der
zu testenden Klappen rotiert, in die obere Hälfte der Testkammer. Dabei öffnen und schliessen
sich die Klappen zyklisch. Beim Weiterdrehen der Schlitzscheibe wird die Flüssigkeitszufuhr
unterbrochen, und ein unterhalb der Klappen gelegener Kanal des Drehschiebers wird mit dem
Aussendruck verbunden; dadurch werden die Klappen geschlossen. Wesentlicher Nachteil
dieses Testers ist das Fehlen einer klappenspezifischen „Einstellbarkeit“ - die hydrodynami-
schen Testbedingungen sind also für alle zu testenden Klappen gleich. Im Hinblick auf die
Einhaltung identischer Testbedingugen kann dies allerdings auch von Vorteil sein.
Die beiden anderen Testertypen - Rowan Ash /Rowan Ash Ltd./ und Dynatek /Dynatek Dalta
Scientific Instruments/ - ermöglichen den simultanen Dauertest von je nach Bauart bis zu 6
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Herzklappenprothesen in individuell einstellbaren Testkompartments. Hierbei wird beim Dy-
natek-Tester nach dem Prinzip einer Verdrängerpumpe mittels zyklischer Kompression und
Dekompression eines metallischen Balgs ein nahezu sinusförmiger Volumenstrom generiert,
welcher eine Klappenbewegung bei hohen Testraten ermöglicht. Die Kompression bzw. De-
kompression der Bälge erfolgt über eine Taumelscheibe. Beim Rowan- Ash Tester wird die
nahezu sinusförmige vertikale Bewegung einer Taumelscheibe oder eines elektrodynamischen
Schwingerregers /z.B. Ling Dynamics Systems/ direkt auf die zu testende Klappe übertragen -
die Klappen werden also in den einzelnen klappenspezifisch justierbaren Testkompartments
zyklisch auf und ab bewegt.
4.2 Phänomenologische Betrachtungen zum Einfluss der Zeitstauchung
Es liegt in der Natur der extremen Zeitstauchung, dass die Übertragbarkeit der Ergebnisse
eines Dauertests auf die Echtzeitsituation nur unter gewissen Einschränkungen möglich ist. In
diesem Kapitel erfolgt deshalb für mechanische Klappen und für Bioprothesen eine phänome-
nologische Betrachtung zum Einfluss der Zeitstauchung.
4.2.1 Mechanische Klappen
In Kapitel 3.1 sind die für mechanische Klappen relevanten Verschleissmechanismen be-
schrieben. Hier wurde zwischen Stossverschleiss auf den Lageranschlagsflächen und Reibver-
schleiss auf entsprechenden Reibflächen unterschieden.
Für den Reibverschleiss ist es aufgrund der Zeitstauchung sinnvoll anzunehmen, dass sich der
unter physiologischen Bedingungen entstehende Reibverschleiss von dem im Dauertest unter-
scheidet und daher nicht beeinflussbar ist. Bei Shim und Schoen /Shim 1974/ konnten zwar
für die in mechanischen Klappen verarbeiteten Materialien zeitunabhängige Verschleissraten
experimentell festgestellt werden – allerdings wird in dieser Arbeit der Einfluß der im Dauer-
test auftretenden erhöhten Relativgeschwindigkeit zwischen den in Kontakt tretenden Reibflä-
chen nicht näher untersucht.
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Der auf den jeweiligen Anschlagsflächen im Dauertest bei stark erhöhten Testraten auftreten-
de Stossverschleiss ist auf die Echtzeitsituation übertragbar, wenn die dort zwischen den je-
weiligen Kontaktflächen übertragene Kraft derjenigen unter Echtzeitbedingungen entspricht.
Die hieraus resultierenden Anforderungen an die Testbedingungen im Dauertest lassen sich
anhand des im folgenden beschriebenen physikalischen Modells der Schliesskörperdynamik
besser verstehen.
Bezeichnet man mit α den momentanen Öffnungswinkel des Schliesskörpers einer einsegli-
gen mechanischen Klappe, so lässt sich für die hauptsächlich rotatorische Bewegung unter
Vernachlässigung der Reibung folgende Bewegungsgleichung aufstellen:
M  =    =  (  +    )  P g S Fl   θ α θ θ α  (4.1)
Hierin ist Mp das aus der Klappenumströmung resultierende Druckmoment, welches sich aus
der Integration der Druckverteilung Ps über die Schliesskörperoberfläche As berechnen lässt:
M  =  P  r dAP S
As
∫ (4.2)
r ist hierbei der Abstand des jeweiligen Flächenelements von der Drehachse. θg ist das ge-
samte Massenträgheitsmoment, welches sich aus dem Massenträgheitsmoment des Schliess-
körpers θS und dem Massenträgheitsmoment θFl der mit dem Schliesskörper mitbewegten
Fluidmasse zusammensetzt. θS lässt sich hierbei aus der Klappengeometrie und der Dichte des
Schliesskörpermaterials berechnen. Für θFl hingegen lassen sich nur Näherungswerte angeben,
da die mitbewegten Fluidmassen samt ihrer Geometrie in Bezug zum Schliesskörper nicht
bekannt sind. Eine gebräuchliche Vorstellung für einseglige Klappen ist die eines Kugelvolu-
mens mit dem Durchmesser des Klappensegels /Steinseifer 1995/. Für den Drehimpuls LS des
Schliesskörpers samt beschleunigter Fluidmasse ergibt sich hiermit ganz allgemein:
L  =     =  (   +   ) s θ α θ θ αg S Fl  (4.3)
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Für zweiseglige mechanische Klappen gelten analoge Betrachtungen. Um nun während des
Dauertests im Klappenschluss bzw. nach Abschluss der Öffnungsbewegung zwischen den
einzelnen Kontaktflächen möglichst physiologische Kräfte zu übertragen bzw eine physiologi-
sche Stossbelastung zu reproduzieren, sollte der jeweils eingeleitete Drehimpuls möglichst
physiologisch sein. Ein genaueres Verständnis dieser Problematik, insbesondere hinsichtlich
der Materialbeanspruchung, ermöglicht folgendes einfaches Modell.
Es dient zur Beschreibung eines rein elastischen Stosses zwischen einer unendlichen Masse
(Wand) und einer endlichen Masse m mit der Geschwindigkeit v und einer charakteristischen
Federkonstante k (siehe Abbildung 4-2). Für die bei Aufprall von m mit Impuls J =mv auf die
unendlich schwere Wand zwischen beiden Stosspartnern übertragene Kraft F(t), ergibt sich
nach Lösung der Bewegungsgleichung unter Berücksichtigung der Randbedingungen folgen-
der Zusammenhang/ siehe z.B. Brogliato 1999/:
F(t) =  Jvk sin( k m  t) ,                       (4.4)
wobei die Dauer des Stosses sich vom Zeitpunkt 0 beginnend bis über die halbe Periode der
Sinusfunktion erstreckt .
Abbildung 4-2: Einfaches physikalisches Modell zur Beschreibung eines elastischen Stosses
J = mv
„unendlich“ schwere Wand
F  =  Jvkmax
Ts
Fmax
T =
m
k
S π
t
F
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Für einen rein elastischen Stoss ist der zeitliche Verlauf der übertragenen Kraft also „halbsi-
nusförmig“. Der Maximalwert der übertragenen Kraft ist abhängig vom eingeleiteten Impuls -
die Stossdauer Ts hingegen ist nur abhängig von der abgebremsten Masse m.
Überträgt man dieses einfache Modell nun auf die oben beschriebene rotatorische Schliess-
körperdynamik, so wäre es hinsichtlich der Materialbeanspruchung am günstigsten, wenn so-
wohl das übertragene Trägheitsmoment als auch die Winkelgeschwindigkeit und nicht nur
deren Produkt - also der Drehimpuls - im Klappenschluss bzw. nach Abschluss der Öffnungs-
bewegung physiologisch sind. k kann in diesem Zusammenhang als klappenspezifische Fe-
derkonstante für die beanspruchten Regionen interpretiert werden. Dies hätte zur Folge, dass
nicht nur die Maximalkraft sondern zusätzlich auch die Stossdauer Ts bei hohen Testfrequen-
zen reproduziert werden könnte. Da die von den Schliesskörpern mitbewegte Fluidmasse von
den jeweiligen hydrodynamischen Bedingungen abhängt, ist es allerdings fraglich, ob sich
beide Grössen während des Dauertests einzeln reproduzieren lassen. Bezüglich der Winkelge-
schwindigkeit α  ist von in vitro Untersuchungen zur Schliesskörperkinematik bzw. von nu-
merischen Rechnungen bekannt, dass die Schliesskörper kurz vor Klappenschluss, als Folge
des sich in zeitlicher Umgebung des Klappenschlusses aufbauenden Staudrucks, eine starke
Abbremsung erfahren /z.B. Eilers 1997/. Es ist wahrscheinlich anzunehmen, dass dieser Ef-
fekt auch bei hohen Testraten im Dauertest auftritt und es deshalb nicht zu erwarten, dass eine
Steigerung von mehr als Faktor 10 in der Testrate sich auf die Winkelgeschwindigkeit im
Klappenschluss überträgt. Folglich ist die im Dauertest vorgenommene Zeitstauchung im
Hinblick auf die Reproduktion einer physiologischen Stossbelastungen nicht unbedingt pro-
blematisch.
Ein anderer wichtiger zu diskutierender Effekt ist die mögliche resonante Anregung von Ei-
genfrequenzen - also etwa die Anregung von Biege- bzw. Torsionsschwingungen. Dieser Ef-
fekt wird dann wesentlich, wenn die anregende Frequenz, also die Dauertestfrequenz, inner-
halb des Bereichs der klappenspezifischen Eigenfrequenzen liegt. Dies ist allerdings nicht zu
erwarten, wie aus Rechnungen von Annapa et al./ Annapa 1988/ hervorgeht. Die Autoren be-
rechneten unter Verwendung einer geeigneten Eigenwertanalyse Eigenfrequenzen der
Schliesskörper mechanischer Klappen in der Grössenordnung von mindestens 2 kHz, je nach
Geometrie und Schwingungsmode (Biegeschwingung bzw. Torsionsschwingung). Dieser
Wert liegt um Grössenordnungen oberhalb einer typischen Dauertestfrequenz von 16,67 Hz
(1000 Schläge/min). Eine resonante Anregung der Schliesskörper ist also nicht zu erwarten.
Dies gilt auch für den Klappenring, da dieser meist ebenfalls aus Graphit gefertigt wird und
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deshalb Eigenfrequenzen ähnlicher Grössenordnung zu erwarten sind. Für Klappentypen mit
Ringen aus Titan führen analoge Überlegungen zum gleichen Resultat.
Der Einfluss der gegenüber der Echtzeitsituation unterschiedlichen Strömungbedingungen auf
der Oberfläche der Schliesskörper während der Öffnungs- bzw. Schliessbewegung lässt sich
annähernd mittels Rechnungen von Eilers /Eilers1997/ abschätzen. Hier diente die mittels
eines geeigneten FEM-Programms berechnete Druckverteilung zur iterativen Berrechnung der
Schliesskörperkinematik einer einsegligen mechanischen Klappe unter physiologischen Be-
dingungen. Die berechneten auf die Schliesskörper wirkenden Druckdifferenzen liegen hierbei
in der Grössenordnung einiger mmHg abhängig von Ort und Zeitpunkt innerhalb des
Schliessvorgangs. Ein mittlerer Wert für die Bruchspannung des pyrolytischen Kohlenstoffs
liegt bei 300 MPa (siehe auch Tabelle 2-1). Dies entspricht umgerechnet einem Berstdruck
von ca. 2 106mmHg - also weit oberhalb der berechneten Druckdifferenzen. Während der
Schliessbewegung unter physiologischen Bedingungen liegt also - wie im Hinblick auf eine
sichere Funktionsweise auch nicht anders zu erwarten - die resultierende Beanspruchung der
Schliesskörper weit unterhalb der für das Material kritischen Werte. Nimmt man abschätzend
an, dass die Schliess- bzw. Öffnungszeiten sich unter  Dauertestbedingungen um ca. Faktor
0,1 verkürzen, so sollten aufgrund der hiermit verbundenen grösseren Beschleunigung, die
beschleunigende Kraft und damit also die auf der Schliesskörperoberfläche wirkende Druck-
differenz im Mittel um ca. Faktor 10 höher sein. Aber selbst eine Steigerung um Faktor 10
oder mehr ist aufgrund des hohen Berstdrucks unkritisch. Eine kritische Materialbeanspru-
chung während der Schliesskörperbewegung ist also auch hier auszuschliessen. Es sei aller-
dings angemerkt, dass sich bei vorhandenen Defekten (Risse etc.- siehe auch Kapitel 2.3) die
Bruchspannung in Umgebung derartiger Defekte wesentlich nach unten verschieben kann.
4.2.2 Bioprothesen
Die Einfluss der unphysiologischen Frequenzsteigerung im Dauertest ist für Bioprothesen
aufgrund der viskoelastischen Eigenschaften der verwendeten Materialien besonders kritisch
zu hinterfragen. Recht schnell erkennt man dies an Gleichung 2.7 für das Maxwell-Modell zur
Beschreibung viskoelastischer Materialien. Bei Aufprägung einer sinusförmigen Spannung
der Form σ(t) = σ0 sin(ωt) mit der Kreisfrequenz ω ergibt sich aus Gleichung 2.7 für die re-
sultierende Dehnung ε (t):
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ε (t) = σ0 [ (1/E)sin(ωt) - (1/ωη)cos(ωt) ] + c (4.5)
mit einer Integrationskonstanten c.
Die Amplitude der resultierenden Dehnung ist also abhängig von der aufgeprägten Kreisfre-
quenz. Die sich hieraus ergebenden Konsequenzen für den Dauertest von Bioprothesen sind
offensichtlich. Aufgrund der schon anhand eines derart einfachen Modells leicht verständli-
chen Abhängigkeit des mechanischen Verhaltens bzw. der mechanischen Eigenschaften von
einer angenommen Kreisfrequenz bzw. Testrate ist eine Übertragung der Ergebnisse eines
Dauertests für Bioprothesen auf die Echtzeitsituation nicht möglich. Es stellt sich also die
Frage, inwieweit es überhaupt sinnvoll ist, einen Dauertest von Bioprothesen durchzuführen.
In diesem Zusammenhang kann jedoch sicherlich angenommen, dass sich kritische Klappen-
regionen im Dauertest leicht lokalisieren lassen und dass diese Regionen denen unter physio-
logischen Gegebenheiten entsprechen. Die im Dauertest erzielten Resultate über die Dauerfe-
stigkeit bzw. die Verschleissneigung hingegen sind entsprechend obiger Betrachtung nicht
verwertbar - auch wenn es derzeit noch gängige Praxis ist, die im Dauertest erzielten Resultate
auf die physiologische Echtzeitsituation zu übertragen /z.B. Vyavahare 1999/.
5 Ableitung eines neuen Dauertestkonzepts
Wie oben dargelegt werden physiologische Stossbelastungen bei einem Dauertest unter Ein-
haltung der gegenwärtig gültigen Testbedingungen in der Regel nicht reproduziert. Eine signi-
fikante Verbesserung liesse sich deshalb durch einen Dauertest realisieren in dem sich annä-
hernd eine physiologische Stossbelastung einstellen liesse. Diese ist in der Regel unbekannt
und muss deshalb unter Verwendung einer geeigneten Sensorik in vitro und wenn möglich
auch in vivo unter physiologischen Bedingungen gemessen werden. Die Auswahl der Senso-
rik ist insbesondere für eventuelle in vivo Untersuchungen nicht einfach und meist abhängig
vom Klappentyp und den jeweiligen Anforderungen. So wäre es z.B. denkbar eine Sensorik
zu wählen, welche lokal in direkter Umgebung stark beanspruchter Klappenregionen eine
Belastungsmessung erlaubt (z.B. Dehnmessstreifen). Die verwendete Sensorik liefert dann ein
Mass für die interessierende physiologische Stossbelastung in Form einer messtechnisch zu
erfassenden Messgrösse.
Die erforderlichen physiologischen Bedingungen findet man in vivo in geeigneten Tiermo-
dellen, - in vitro ist man auf möglichst physiologische Kreislaufsimulatoren angewiesen. Nach
erfolgter Messung erhält man für die jeweils zu testende Klappe ein spezifisches Belastungs-
profil entsprechend den im jeweiligen Modell (Tier oder Kreislaufsimulator) erzielten bzw.
eingestellten Kreislaufzuständen. Wünschenswert ist dabei die Erfassung eines möglichst gro-
ssen Bereichs - von Ruhe bis zu starker Belastung1. In der Praxis wird eine Belastungscha-
rakterisierung in vivo nur sehr selten möglich sein: Dies ist zum einen Folge der sehr be-
grenzten Anzahl der zur Verfügung stehenden Tiermodelle. Zum anderen ist man seitens der
Sensorik stark eingeschränkt, da hier nur Sensoren verwendet werden können, welche eine
Belastungsmessung in vivo ermöglichen.
Das durch Messung der Stossbelastung unter physiologischen Bedingungen ermittelte klap-
penspezifische Belastungsprofil dient dann im zweiten Schritt als Sollgrösse zur Einstellung
des Dauertests. Die jeweilige Klappe wird zusammen mit der ausgewählten Sensorik in das
gewählte Dauertestgerät eingebaut. Durch Variation der Arbeitsparameter des Dauertestgeräts
                                                
1 So wurden beispielsweise die Versuchstiere (Schafe) zur Messung der Bügelbelastung von BSCC-Klappen
mittels Dehnmessstreifen bei unterschiedlichen Kreislaufzuständen gesondert angelernt: „Sheep were trained to
excercise on an inclined treadmill prior to valve implantation in order to create a wide range of physiological
conditions“/Schreck 1995/.
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sind dann die Arbeitspunke zu ermitteln, bei denen eine physiologische Stossbelastung erzielt
werden kann. Zusätzlich sollte auch ein möglichst vollständiges Öffnen und Schliessen der
Klappen während des Dauertests gewährleistet sein. Dies kann mit Hilfe einer Hochge-
schwindigkeitskamera oder einer getriggerten Stroboskoplampe überprüft werden. Erst nach
Durchführung dieser Optimierung kann der eigentliche Dauertest beginnen. In Abbildung 5-1
ist dieses Konzept anschaulich zusammengefasst.
Abbildung 5-1: Dauertestkonzept zur Realisierung eines Dauertests unter Berücksichtigung
physiologischer Stossbelastungen
Der Aufwand für einen Dauertest nach dem hier vorgestellten Konzept ist im Vergleich zum
gegenwärtigen Stand der Technik wesentlich höher. Man benötigt ein geeignetes Dauertestge-
rät mit ausreichenden Möglichkeiten zur Einstellung der gewünschten Stossbelastung. Des
weiteren ein geeignetes in vivo - bzw. in vitro Modell (siehe auch Abbildung 6-10) und
schliesslich eine an die jeweils gewählte Sensorik angepasste Messtechnik.
A
Messung der Stossbelastung
unter physiologischen Bedingungen
in vivo und/oder in vitro
mittels geeigneter Sensorik
B
Bestimmung der Arbeitspunkte des
Dauertesters
Klappenspezifisches
physiologisches
Belastungsprofil
C
Start des Dauertests
6 Auslegung und Realisierung sowie funktionelle Überprüfung des
Konzepts
6.1 Ausgewählte piezoelektrische Sensorik zur Belastungscharakterisierung
6.1.1 Auswahl des Sensors
Wesentliche Schwierigkeit bei der Auswahl einer geeigneten Sensorik für den hier betrachte-
ten Fall ist die Befestigung bzw. Applikation möglicher Sensoren. So wäre das Aufkleben von
Dehnmessstreifen an definierten Stellen der jeweiligen Klappe zwar möglich aber nicht unbe-
dingt sehr praktikabel. Diese Vorgehensweise würde sich anbieten, wenn man an einer detail-
lierten Untersuchung bestimmter Klappenregionen interessiert ist. Im Hinblick auf eine mög-
liche Etablierung des in Kapitel 5 vorgestellten Dauertestkonzepts ist es allerdings sinnvoll
eine Sensorik zu wählen, die möglichst für eine Vielzahl unterschiedlicher Klappentypen ver-
wendbar ist und dabei eine hinreichende Charakterisierung der Belastung erlaubt. Hier bietet
sich die Verwendung kommerziell erhältlicher Kraftaufnehmer mit integrierten Dehnmess-
streifen oder piezoelektrischen Elementen an.
Ist, wie auch im hier vorliegenden Fall, die Aufgabe gestellt, schnell veränderliche mechani-
sche Grössen, zum Beispiel Drücke, Kräfte, Beschleunigungen und Vibrationen, möglichst
genau zu messen und zu registrieren, verwendet man heute vielfach piezoelektrische Senso-
ren. Sie zählen zur Gruppe der aktiven Sensoren und bestehen im Prinzip aus Plättchen oder
Stäben, die in geeigneter Lage zur Kristallachse des jeweiligen Quarzes herausgeschnitten
sind. Die feingeläppten Quarze werden zu einer Säule zusammengefasst und meist durch eine
Federhülse vorgespannt. Diese Quarzsäule gibt ein Ladungssignal ab, welches der Kraftein-
wirkung direkt proportional ist. Bedingt durch das Messprinzip dieser Sensoren, die den pie-
zoelektrischen Effekt ausnutzen, ist die Anwendung auf das Messen von dynamischen und
quasistatischen Vorgängen beschränkt. Dies ist im hier vorliegenden Anwendungsfall unkri-
tisch, da die hier interessierende Belastung zum Zeitpunkt des Klappenschlusses in Form einer
Stosskraft auftritt und damit hauptsächlich dynamischer Natur ist. Zusätzlich besitzen piezo-
elektrische Sensoren eine geringe Temperaturempfindlichkeit und eine hohe Eigenfrequenz.
Sie sind hier vergleichbaren Sensoren in der Regel überlegen und damit für dynamische Mes-
sungen am ehesten geeignet.
Im folgenden wird nun die im Rahmen dieser Arbeit verwendete piezoelektrische Messtech-
nik unter Berücksichtigung des vorliegenden Anwendungsfalls beschrieben.
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6.1.2 Messprinzip und Messgrösse
Messprinzip
Massgeblich verantwortlich für die Dauerfestigkeit einer künstlichen Herzklappe ist die Bela-
stungssituation im Klappenschluss (siehe auch Kapitel 3.1 und Kapitel 4.1.2). Es ist deshalb
ein Sensor zu verwenden, der eine hinreichende Charakterisierung dieser Belastung erlaubt
und möglichst für eine Vielzahl unterschiedlicher Klappentypen und Klappengrössen ver-
wendbar ist. Zur Realisierung dieser Anforderungen wurde ein piezoelektrischer Kraftmess-
ring (Typ 9061A Kistler Instrumente AG) ausgewählt. Abbildung 6-1 zeigt den verwendeten
Messring zusammen mit einem Schnittbild zur Erläuterung des Messprinzips.
Stecker
ElektrodeQuarzscheiben
FGehäuse
Abbildung 6-1: Piezoelektrischer Kraftmessring (oben), Schnittbild (unten)
Die in axialer Richtung wirkende zu messende Kraft verursacht eine Deformation der inte-
grierten Quarzscheiben. Die hierdurch entstehende Ladung ist genau proportional zur aufge-
brachten Kraft und nicht von den Dimensionen der Quarzscheiben abhängig (longitudinaler
piezoelektrischer Effekt /Gautschi 1980/). Sie wird von der Elektrode abgenommen, auf den
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Steckeranschluss geführt und schliesslich mittels eines Ladungsverstärkers in eine verwertbare
Spannung umgewandelt.
Die Kopplung zwischen Messobjekt, also der jeweiligen Klappe, und dem Sensor zeigt
Abbildung 6-2 für eine zweiflüglige mechanische EM-Klappe. Zur Messung wird die jeweili-
ge Klappe in einen passend gefertigten PVC-Ring eingeklebt (siehe Abbildung 6-2 für eine
EM-Klappe). Anschliessend wird sie samt PVC-Ring mit Sensor im jeweiligen Prüfstand
(Kreislaufsimulator bzw. Dauertestsystem) fest eingespannt.
Abbildung 6-2: EM-Klappe (eingeklebt in PVC-Ring
Messgrösse
Bei Verwendung des oben beschriebenen Messrings
Form einer messtechnisch zu erfassenden Messgrö
chanische Klappe (siehe hierzu Abbildung 6-3 ) ist
Fz der von den Schliesskörpern über Klappenring 
Kraft 
&
Fg . Fz deformiert den angekoppelten Messrin
tragung von den Schliesskörpern in den Klappenrin
chen in den Lagern und an Stellen des Kontakts zw
ring (siehe hierzu auch Kapitel 3.1). Die Gesamtkra
e
gEM-KlappPiezoelektrischer
KraftmessringPVC-Rin) auf piezoelektrischem Sensor
 erhält man ein Mass für die Belastung in
sse. Messgrösse für eine zweiseglige me-
 die in z-Richtung wirkende Komponente
in den PVC-Ring übertragenen gesamten
g und wird damit messbar. Die Kraftüber-
g erfolgt über entsprechende Kontaktflä-
ischen Schliesskörperrand und Klappen-
ft 
&
Fg  lässt sich als Resultierende der über
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die einzelnen Kontaktflächen übertragenen Kräfte interpretieren und folgendermassen formu-
lieren:
& &
F Fg i
i
=∑ (6.1)
wobei 
&
Fi  die in Kontaktfläche i  auf den Klappenring übertragende Kraft darstellt. Analoge
Überlegungen gelten für mechanische Klappen mit nur einem Schliesskörper.
Abbildung 6-3: Schematische Skizze zur Beschreibung der Messgrösse für eine zweiseglige
mechanische Klappe
Bei den Bioprothesen hingegen sind die flexiblen Segel mit dem Klappenring entlang seines
Umfangs vernäht, so dass eine Betrachtung über Kontaktflächen entfällt. Messgrösse ist hier
natürlich auch wie oben die in z-Richtung wirkende Komponente Fz der Gesamtkraft 
&
Fg .
Eine merkliche Krafteinleitung in den Sensor ist für mechanische Klappen innerhalb eines
Zyklus nach Abschluss der Schliessbewegung zu erwarten. Diese erfolgt zunächst stossartig.
Während der kurzen Dauer dieses Stosses wird die hier interessierende Stossbelastung über-
tragen. Nach Abschluss der kurzzeitigen dynamischen Stossphase ist die eingeleitete Kraft
hauptsächlich statisch und verschwindet bei Beginn der Öffnungsbewegung. Diese statischen
Anteile können als vergleichsweise klein betrachtet werden und sind deshalb nicht von so
grosser Bedeutung. Ausserdem sind sie mit der hier verwendeten Sensorik nur eingeschränkt
messbar (siehe hierzu auch Kapitel 6.1.5.) Nach Abschluss der Öffnungsbewegung ist eben-
z - Richtung
FG
Fz
PVC - Ring
Kraftmess-
KlappenringSchliesskörper
AUSLEGUNG, REALISIERUNG UND FUNKTIONELLE ÜBERPRÜFUNG
41
falls eine Krafteinleitung möglich. Sie ist eine Folge des Kontakts zwischen den für die kon-
struktive Begrenzung des Öffnungswinkels vorgesehenen Lageranschlagsflächen.
Für die flexiblen Bioprothesen lässt sich das Ende der Schliessbewegung durch den ersten
gegenseitigen Kontakt der Schliesskörper charakterisieren. Auch hier erfolgt zunächst eine
stossartige Kraftübertragung. Dieser Stoss erfolgt im Vergleich zur mechanischen Klappe
„weich“, - also mit kleinerer Stosskraft und höherer Stosszeit.
6.1.3 Messkette
Der ausgewählte piezoelektrische Kraftmessring dient entsprechend dem in Kapitel 1 vorge-
stellten Dauertestkonzept zur Messung der Stossbelastung im Kreislaufsimulator und im Dau-
ertestsystem. Die Messkette ist hierbei für beide Prüfstände bis auf die mechanische Einspan-
nung identisch und ist in Abbildung 6-4 in Form eines Blockschaltbilds dargestellt. Die bei
Krafteinwirkung auf dem Sensor entstehende Ladung wird von integrierten Elektroden abge-
nommen und mittels eines hochisolierenden Kabels dem Ladungsverstärker (Typ 5011 der
Kistler Instrumente GmbH) zugeführt. Dieser arbeitet nach dem für Ladungsmessungen ver-
wendeten Prinzip einer Integratorschaltung /z.B. Rohe 1987/. Er integriert den Eingangsstrom,
welcher durch die Ladungsänderung dQ/dt entsteht, und gibt somit ein der Ladung Q propor-
tionales Ausgangssignal ab. Nach dieser Ladungs-Spannungs-Wandlung erfolgt die eigentli-
che Verstärkung. Ein vorgeschalteter variabler Hochpassfilter unterdrückt die durch das Mes-
sprinzip bedingte Signaldrift. Zusätzlich ermöglicht er damit gleichzeitig auch die Dämpfung
sehr langsamer Anteile. Dies kann bei dynamischen Messungen von Vorteil sein, wenn der
interessierenden Messgrösse verfälschende langsame Anteile überlagert sind. So wird bei-
spielsweise für die im Rahmen dieser Arbeit vorgenommenen Stosskraftmessungen ein dem
Stosspeak überlagerter Gleichspannungsanteil „verschluckt“. Ein nachgeschalteter variabler
Tiefpassfilter mit Butterworth-Charakteristik ermöglicht die Unterdrückung hochfrequenter
Störsignale. Das verstärkte und verarbeitete Ausgangssignal wird anschliessend mittels einer
12 bit Analog-Digital Wandlerkarte digitalisiert und in einem PC weiter verarbeitet. Die digi-
tale Verarbeitung der Signale erfolgt mittels eines kommerziell erhältlichen Messwerterfas-
sungssystems (LabVIEW® National Instruments /LabVIEW/), welches eine individuelle Lö-
sung der jeweiligen Messaufgaben durch eine implementierte graphisch orientierte Program-
miersprache ermöglicht.
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Abbildung 6-4: Schematische Darstellung der Messkette des verwendeten Messsystems in
Form eines Blockschaltbilds
6.1.4 Analyse der Messgenauigkeit
Vor der experimentellen Charakterisierung klappenspezifischer Belastungsprofile im Kreis-
laufsimulator und im Dauertestsystem mittels der oben beschriebenen Sensorik sind mögliche
systematische Messungenauigkeiten zu analysieren und wenn möglich zu quantifizieren. Im
hier vorliegenden Anwendungsfall einer piezoelektrischen Sensorik ist die Analyse eines dy-
namischer Messfehlers wichtig, da die interessierende Messgrösse in Form einer Stosskraft
dynamischer Natur ist.
Grundlegendes zu statischen und dynamischen Messfehlern
Statische Messfehler sind solche, die im Zusammenhang mit der Erfassung konstanter Mess-
grössen auftreten. Dabei wird vorausgesetzt, dass alle Einschwingvorgänge der Messeinrich-
tung abgeklungen sind, die Messgeräte und die Messgrössen sich somit in einem Beharrungs-
zustand befinden. Die auftretenden Fehler sind daher im allgemeinen nur von der Grösse des
Messwertes abhängig und selbst keine Funktion der Zeit.
Dynamische Messfehler treten bei der Erfassung zeitlicher variabler Messgrössen auf und sind
eine Folge der begrenzten „Schnelligkeit“ des Messsystems. So kann die bei einer statischen
Q
U
A
D
Ladungsverstärker
A B C D
A: Ladungs-Spannungs Wandler
B: Variabler Hochpass
C: Verstärker
D: Variabler Tiefpass mit Butterworth-Charakteristik
Q
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Kalibrierungsmessung ermittelte Beziehung zwischen Messgrösse und Ausgangssignal, wel-
che in der Praxis oft linear ist, nur dann auch für eine dynamische Messung verwendet wer-
den, wenn die in der Messgrösse enthaltenen relevanten Frequenzanteile wesentlich unterhalb
der Eigenfrequenz des verwendeten Aufnehmers liegen. Andernfalls „schaukelt“ sich das Sy-
stem auf und es kommt zu Resonanzüberhöhungen, welche in direkter Umgebung der Eigen-
frequenz des Aufnehmers zu hoch sind, um eine brauchbare Messung zu ermöglichen. Zur
Abschätzung des dynamischen Messfehlers benötigt man deshalb zum einen Angaben über
die Eigenfrequenz und die Dämpfung des Sensors bzw. Messverstärkers und zusätzlich In-
formation über den zu erwartenden zeitlichen Verlauf der Messgrösse. Aus dem zeitlichen
Verlauf der Messgrösse lässt sich dann mittels einer Frequenzanalyse das zugehörige Ampli-
tudenspektrum der Messgrösse berechnen und der dynamische Messfehler abschätzen. Eine
messtechnische Möglichkeit zur Minimierung dynamischer Messfehler ist eine geeignete
Tiefpassfilterung, welche Frequenzen in Umgebung der Eigenfrequenz des Sensors unter-
drückt. Dies ist allerdings nur sinnvoll, wenn die wesentlichen Anteile des Frequenzspektrums
der Messgrösse unterhalb der Filtergrenzfrequenz liegen. Ansonsten wird die Messgrösse
durch die Filterung verfälscht.
Abschätzung des statischen Messfehlers
Eine Abschätzung des statischen Messfehlers des gesamtem Messsystems ist nach einer Kali-
brierung des Messsystems mit Hilfe von definierten Gewichten möglich (siehe hierzu auch
Kapitel 6.1.5). Abbildung 6-5 zeigt hierzu beispielhaft die Ergebnisse der Kalibrierungsmes-
sung im Dauertestsystem. Der gesamte statische Messfehler lässt sich in Form eines Lineari-
tätsfehlers angeben. Zur Abschätzung dieses Fehlers werden zwei Parallelen gewählt, die
möglichst eng beieinander liegen und die gesamten Messwerte der Kalibrierungsmessung ein-
schliessen. Zusätzlich sollte die inmitten der beiden Parallelen verlaufende Regressionsgerade
durch den Nullpunkt verlaufen. Der halbe Abstand (in Ordinatenrichtung gemessen) der bei-
den Parallelen - ausgedrückt in Prozent des Bereichsendwerts - ist der Linearitätsfehler oder
auch Linearität genannt /Kail 1984/. Aus der in Abbildung 6-5 gezeigten Kalibrierungsmes-
sung ergibt sich demnach ein Linearitätsfehler von ca. 1,4%. Strenggenommen handelt es sich
bei diesem Linearitätsfehler um keinen reinen statischen sondern vielmehr um einen quasista-
tischen Messfehler, da bedingt durch das Messprinzip eine rein statische Messung nicht mög-
lich ist (siehe hierzu auch Kap. 6.1.5).
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Für die Messung klappenspezifischer dynamischer Aufschlag- bzw. Stosskräfte ist dieser qua-
sistatische Messfehler allerdings nur von untergeordneter Bedeutung. Er quantifiziert vielmehr
die Linearität des Messsystems.
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Abbildung 6-5: Kalibrierung des piezoelektrischen Kraftmessrings im Dauertestsystem mit
resultierendem Linearitätsfehler
Abschätzung des dynamischen Messfehlers
Wie oben bereits angedeutet sind zur Abschätzung des dynamischen Messfehlers Annahmen
über zeitlichen Verlauf der Messgrösse - also der während der Stossphase im Klappenschluss
auf den Sensor übertragenen Kraft - zu treffen. Für einen rein elastischen Stoss zeigt die zwi-
schen beiden Stosspartnern übertragene Kraft einen halbsinusförmigen Verlauf (siehe hierzu
auch Kap. 4.2). Bei Verwendung von reibungsbehafteten Modellen, welche die Realität besser
annähern, ist mit geringeren Kraftanstiegszeiten zu rechnen. Das entsprechende Amplituden-
spektrum ist also zu geringeren Frequenzen hin verschoben und liegt damit weiter ausserhalb
der kritischen Eigenfrequenz des Aufnehmers als das des rein elastischen Stosses
Legt man nun zur Abschätzung des dynamischen Messfehlers ein rein elastisches Modell zu-
grunde, ist der resultierende Messfehler grösser als bei Verwendung reibungsbehafteter Mo-
delle. Die Abschätzung des dynamischen Messfehlers mittels rein elastischer Modelle liefert
also „sichere“ Werte und wird deshalb im folgenden weiter verfolgt. Zusätzlich zum Kurven-
verlauf sind jetzt noch Annahmen über die zu erwartenden Stossdauern zu treffen. Hier greift
Linearitätsfehler: ≤ 1,4%
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man am besten auf erste Messergebnisse zurück, wonach die gemessenen Stossdauern in der
Grössenordnung von 0,5ms liegen (siehe hierzu Abbildung 8-4).
Abbildung 6-6 zeigt die berechneten Amplitudenspektren rein elastischer Stösse unter  Ver-
wendung des in Kap 4.2 vorgestellten Modells (siehe hierzu auch Abbildung 4-2) für Stoss-
dauern von 0,25ms, 0,5ms und 1ms. Bei der Berechnung der Frequenzspektren wurde der
allgemeine Fall eines Fourierintegrals zugrundegelegt und die Kraft vor und nach dem Stoss
als konstant angenommen und zu null gesetzt. Man erkennt für einen Stoss mit einer Dauer
von 0,25ms noch wesentliche Ampliudenanteile zwischen 5kHz und 15 kHz. Für grössere
Stosszeiten sind wesentliche Anteile nur bis ca. 5kHz erkennbar.
Abbildung 6-6: Amplitudenspektren halbsinusförmiger Stösse unterschiedlicher Dauer
Da es sich bei den piezoelektrischen Sensoren um schwach gedämpfte Systeme handelt, wur-
de bei der Berechnung der Resonanzüberhöhungen ein reibungsfreies System mit erregender
äusserer Kraft zugrundegelegt. Demnach berechnet sich das Verhältnis der gemessenen Am-
plitude A zur Amplitude der Messgrösse A0 nach folgender aus der Schwingungslehre be-
kannten Beziehung (z.B Gerthsen 1986):
1ms
0,25ms
0,5ms
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Hierin ist ωe  die Eigenfrequenz des verwendeten Aufnehmers im freien, nicht eingebautem
Zustand, welche laut Herstellerangabe 40kHz beträgt. Hierbei wird der Einfluss der Umge-
bung des Sensors bei Einbau in die jeweiligen Prüfstände nicht berücksichtigt. Aufgrund der
hohen Steifheit des Sensors von 40 kN/µm kann jedoch der Einfluss der vergleichsweise
„weichen“ Umgebung vernachlässigt werden, so dass man näherungsweise annehmen kann,
dass sich die dynamischen Eigenschaften des Senors bei Einbau nicht wesentlich ändern.
Korrigiert man nun mittels dieser Beziehung die obigen Amplitudenspektren der halbsinus-
förmigen Stösse ergeben sich wesentliche Verfälschungen für Frequenzen oberhalb von
10kHz, wie in Abbildung 6-7 für das Amplitudenspektrum eines kurzen Stosses von 0,25ms
zu sehen. Hier betragen die entsprechenden Amplituden nur noch ca. 3% der maximal auftre-
tenden Amplitude bei ca. 1kHz. Zur Abschätzung des dynamischen Meßfehlers wird deshalb
die hier auftretende Amplitudenverfälschung zur maximalen Amplitude bei 1 kHz ins Ver-
hältnis gesetzt. Es ergibt sich hierbei ein dynamischer Messfehler von ca. 0,5%. Für Stösse
grösserer Dauer sind die resultierenden dynamischen Fehler noch kleiner.
Zusätzlich verfälschend kann der zur Unterdrückung hochfrequenter Störsignale verwendete
Tiefpassfilter vom Typ Butterworth (erster Ordnung) mit einer Grenzfrequenz von 10 kHz
wirken. Für den bereits oben diskutierten Stoss mit einer Dauer von 0,25ms ist deshalb mit
einer Dämpfung der Amplituden oberhalb von ca. 80% der Grenzfrequenz des Filters - also
oberhalb von 8kHz - zu rechnen. Bei der Grenzfrequenz des Filters beträgt die Dämpfung
30% (3dB). Analog zur obiger Betrachtung ergibt sich hiermit ein Fehler von –0,9% , wenn
man die Dämpfung zur maximalen Amplitude ins Verhältnis setzt.
Weitere systematische Fehlerquellen
Zusätzlich zu den oben diskutierten statischen und dynamischen Messfehlern sind noch Fehler
zu diskutieren, welche sich durch die rechnerunterstützte Messwerterfassung ergeben. So ist
zum einen die Grösse des sich durch die Digitalisierung ergebenden Messfehlers abzuschät-
zen. Bei einem typischem Wert von 1 Volt für die Ausgangsspannung, entsprechend einer
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gemessen Kraft in der Grössenordnung von ca. 20 N, ergibt sich für die verwendete 12 bit
Analog-Digital Wandlerkarte ein Diskretisierungsfehler von ca. ±0,1%. Eine weitere wichtige
zu diskutierende Fehlerquelle entsteht bei Wahl einer unzureichenden Abtastrate. Dies sind
allerdings grobe Fehler, welche sich durch Vergleichsmessungen mit einem Oszillographen
ausschliessen lassen.
Abbildung 6-7: Amplitudenspektrum eines elastischen Stosses mit einer Stossdauer von
0,25ms (unten), Vergrösserter Ausschnitt des Spektrums incl. berechneter Amplitudenverfäl-
schung als Folge der Resonanzüberhöhung des Sensors (oben)
Einen Richtwert für die mindestens erforderliche Abtastrate liefert das Nyquist-Theorem /z.B.
Lüke 1975/. Hiernach sollte die gewählte Abtastrate mindestens dem doppelten der zu mes-
senden Frequenz entsprechen. Ausgehend von wesentlichen Amplitudenanteilen der Messgrö-
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sse bei Frequenzen bis zu ca. 5kHz muß die Abtastrate also mindestens bei 10 kHz liegen. Für
die im Rahmen dieser Arbeit vorgenommenen Messungen wurde eine Abtastrate von 30kHz
gewählt und zuvor durch oszilloskopische Vergleichsmessungen auf ihre Güte überprüft, um
grobe Fehler als Folge einer zu klein gewählten Abtastrate ausschliessen zu können.
Abschätzung des gesamten systematischen Fehlers
Zur Abschätzung des bei Messung der Stosskräfte zu erwartenden gesamten systematischen
Fehlers Fg sind die Beträge der oben berechneten dynamischen Messfehler incl. des sich erge-
benden Diskretisierungsfehler zu addieren. Es ergibt sich somit für Fg:
Fg ≈ |Fr| +|Ff |+ |Fd| =(0,5 + 0,9 + 0,1 )% = 1,5%
wobei Fr der positive zu rechnende Fehler infolge der Resonanzüberhöhung, Ff der Fehler als
Folge der Dämpfung des nachgeschalteten Tiefpassfilters und Fd der noch hinzuzufügende
Diskretisierungsfehler ist. Der maximal mögliche Fehler liegt damit bei ca. 1,5 %. Die sich
durch ungleichmässiges Schliessen der jeweils untersuchten Klappen ergebenden Schwan-
kungen der Stosskraft liegen in der Grössenordnung von maximal bis zu 40% (siehe hierzu
auch Kap. 8.1.1) und sind damit um ca. Faktor 25 höher als der maximal mögliche systemati-
sche Fehler. Es wurde deshalb bei der Auswertung der in dieser Arbeit vorgestellten Messer-
gebnisse der systematische Fehler nur bei geringen Schwankungen der Stosskraft miteinbezo-
gen.
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6.1.5 Kalibrierung des Messsystems
Bei der Analyse möglicher Messungenauigkeiten in Kapitel 6.1.4 wurde abschätzend berech-
net, dass der resultierende dynamische Messfehler in der Grössenordnung von 1,5% liegt. Im
dynamischem Fall wird deshalb eine unter statischen Bedingungen ermittelte Kennlinie, nur
geringfügig verfälscht, so dass die Kalibrierung des Messsystems unter statischen Bedingun-
gen - unter Berücksichtigung des dynamischen Meßfehlers - auf den dynamischen Fall über-
tragbar ist.
Vor der Kalibrierung des Messsystems in den jeweiligen Prüfständen wurde zunächst durch
erste vorbereitende Messungen der zu kalibrierende Messbereich bestimmt. Bei der anschlie-
ssenden Kalibrierung diente die Massewirkung definierter Gewichte zu Krafterzeugung. Die
Grenzfrequenz des im Ladungsverstärker und damit in der Meßkette integrierten Hochpass-
filters (siehe hierzu auch Abbildung 6-4) wurde so eingestellt, dass für die Dauer der Kalibrie-
rungsmessungen die Signaldrift vernachlässigbar war und man praktisch von einer statischen
Kalibrierung oder genauer von einer quasistatischen Kalibrierung sprechen kann. Eine rein
statische Kalibrierung des Messsystems ist nicht möglich, da eine über dem Sensor nach
Krafteinwirkung entstehende Spannung infolge seines endlichen Isolationswiderstands nach
einer Exponentialfunktion exponentiell abfliesst. Allerdings ist die Zeitkonstante der entspre-
chenden e-Funktion so groß, daß sie sich nicht vermessen läßt /Kistler 2000/ – während der
Kalibrierung ist es also zulässig die Signaldrift zu vernachlässigen. Abbildung 6-8 zeigt bei-
spielhaft die Ergebnisse der in den jeweiligen Prüfständen vorgenommenen Kalibrierungs-
messungen. Die aus den Regressionsgeraden ermittelten Steigungen dienten im Rahmen der
computerunterstützten Messwerterfassung zur Umrechnung der gemessenen Ausgangsspan-
nung des Ladungsverstärkers in die ihr entsprechende Kraft. Es ergaben sich je nach Prüfstand
unterschiedliche Kennlinien. Dies ist eine Folge der jeweils unterschiedlichen Einbaugeome-
trie des Sensors. So wird die zu messende Kraft nie vollständig auf den Messring übertragen,
da immer auch ein gewisser Anteil der Kraft über die einspannenden Elemente „abfliesst“.
Durch die Kalibrierung des Sensors nach Einbau im jeweils verwendeten Prüfstand wird die-
ser Kraftnebenschluss direkt miterfasst. Eine rechnerisch aufwendige Abschätzung unter Be-
rücksichtigung der Geometrie und der Elastizitäten der Einspannung erübrigt sich daher.
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Abbildung 6-8: Kalibrierung des Messsystems in den jeweiligen Prüfständen
6.2 Technische Kreislaufsimulation
6.2.1 Physiologische Grundlagen
Ziel einer technischen Kreislaufsimulation ist die möglichst naturgetreue Simulation der in
den einzelnen Herzkammern und den abführenden grossen Gefässen, also der Aorta und der
Pulmonalarterie (siehe hierzu auch Kap. 2.1) vorliegenden Druckverhältnisse. Zusätzlich
sollte, beispielsweise für die strömungstechnische Untersuchung und Optimierung von Herz-
klappenprothesen, die Strömung in Umgebung der jeweiligen Klappe den physiologischen
Gegebenheiten entsprechen. Deshalb sind in einem Kreislaufsimulator zusätzlich die anatomi-
schen Verhältnisse in Klappenumgebung nachzustellen. So sollte die Geometrie einer nachge-
stellten Aorta weitestgehend dem physiologischen Vorbild entsprechen. Gleiches gilt für die
Pulmonalarterie und die Herzkammern.
Abbildung 6-9 zeigt beispielhaft in vivo mittels Druckmesskathetern gemessene Druckver-
hältnisse im linken Ventrikel und in der Aorta, zusammen mit der zeitlichen Zuordnung zu
den einzelnen Aktionsphasen des Herzens (Systole, Diastole). Die hier gezeigten Druckver-
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hältnisse entsprechen physiologischen Normalbedingungen mit einem pro Minute geförderten
Blutvolumen von ca. 5l und einer Schlagfrequenz von ca. 70 Schlägen/min.
Abbildung 6-9: In vivo Druckverläufe - gemessen in der Aorta und im linken Ventrikel
/modifiziert nach Grosser 1991/
Dieses pro Minute vom Herzen geförderte Volumen kann bei schwerer Muskelarbeit auf na-
hezu 30 l ansteigen und wird vom Herzen durch eine Erhöhung der Schlagfrequenz auf bis zu
180 Schlägen/min dem Kreislaufsystem zur Verfügung gestellt. Hiermit geht eine Erhöhung
des in den Kammern und Gefässen herrschenden Drucks einher. Das Schlagvolumen, also das
während der Systole vom Herzen in den Kreislauf geförderte Blutvolumen, bleibt hierbei an-
nähernd konstant. Es beträgt für einen „durchschnittlichen“ Menschen ca. 70 ml bei einem
maximalen Volumenstrom („Peak-Flow“) von ca. 30 l/min in der Auswurfphase.
6.2.2 Prinzipieller Aufbau und Arbeitsweise
Abbildung 6-10 zeigt schematisch den Aufbau des verwendeten Kreislaufsimulators, welcher
die technische Simulation des linken Körperkreislaufs ermöglicht. Eine technische Simulation
des Lungenkreislaufs ist im Hinblick auf die Untersuchung von Herzklappenprothesen von
geringerem Interesse, da die hier herrschenden Druckverhältnisse weniger „kritisch“ sind und
Herzklappenprothesen hauptsächlich in Aorten- bzw. Mitralposition implantiert werden (siehe
hierzu auch Kap. 2.2 ). Die theoretischen Grundlagen zur Konzeption und Auslegung der ein-
zelnen Komponenten basieren auf hydraulischen Berechnungen und sind bei Reul /Reul 1984/
beschrieben. Die Grundlagen der Steuerung und Implementierung der verwendeten Hard- und
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Software findet man bei Knott /Knott 1989/. Der volumengesteuerte Kreislaufsimulator be-
steht aus einem hydraulischen Antrieb, welcher das Silikonventrikelmodell in einem Kom-
pressionskasten komprimiert und somit das physiologische Fluid durch die Aortenklappe be-
fördert. Dem Plexiglasaortenmodell schliessen sich verschiedene teilweise justierbare hydrau-
lische Impedanzen in Form von „Compliance“- und Widerstandselementen an, die Aorta und
peripheren Kreislauf simulieren und die Einstellbarkeit von Aorta- und Ventrikeldruckverlauf
gewährleisten. Die Mitralklappe befindet sich zwischen Silikonventrikelmodell und Silikona-
triummodell. Durch Variation von Kolbenhub und Kolbenweg lässt sich Schlagfrequenz und -
volumen einstellen. Zusätzlich ist hiermit die Einstellung eines physiologischen Verhältnisses
der Systolen- zur Gesamtzyklusdauer möglich, welches unter Normalbedingungen ca. 35%
beträgt. Die Messung von Aorten-, Ventrikel- und Vorhofdruck erfolgt über hinreichend ge-
naue und schnelle Druckaufnehmer /COBE/. Elektromagnetische Durchflussmesser ermögli-
chen die Messung des Volumenstroms.
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Abbildung 6-10: Schematische Darstellung des Kreislaufsimulators {modifiziert nach Knott
/Knott 1989/}
6.2.3 Integration des piezoelektrischen Sensors
Abbildung 6-11 zeigt die Einspannsituationen des piezoelektrischen Sensors für die Mitral-
und die Aortenposition des Kreislaufsimulators. Die zu testende ist Klappe ist jeweils in einen
entsprechend gestalteten PVC-Ring eingeklebt und befindet sich direkt über bzw. unter dem
Sensor. Um den Kraftnebenschluss (siehe hierzu auch Kap.6.1.5) möglichst klein zu halten,
wurden zur Einspannung Nylonschrauben verwendet. Dies ist sinnvoll, da nicht auszuschlie-
ssen ist, dass sich die Grösse des Kraftnebenschlusses beispielsweise durch Temperaturände-
rungen während der Messung ändert und dadurch das Messergebnis verfälscht wird.
1. Vorhofreservoir
2. elastischer linker Vorhof
3. Vorhofgehäuse
4. Durchflussmesser (mitral)
5. Mitralklappe
6. Kompressionsgehäuse
    6a. Luftvolumen
    6b. Kompressionsflüssigkeit
7. Elastischer Ventrikel
8. Aortenklappe
9. Aortenwurzel
10. Aus PMMA gefertigte Aorta
11. Durchflussmesser (aortal)
12. justierbare Aortencompliance
13. Strömungswiderstand
14. Speichervolumen
15. peripherer Kreislaufwiderstand
16. Einstellung für peripheren Kreis-
laufwiderstand
17. elektrohydraulischer Antrieb
AUSLEGUNG, REALISIERUNG UND FUNKTIONELLE ÜBERPRÜFUNG
54
Abbildung 6-11: Einspannsituation des piezoelektrischen Sensors für die Aortenposition
(oben) und für die Mitralposition (unten) im Kreislaufsimulator
Um eine möglichst gleichmässige Spannungsverteilung zu erzielen, wurden alle vier Nylon-
schrauben unter Verwendung eines Drehmomentschlüssels mit einem Drehmoment von 1Nm
angezogen.
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6.3 Dauertestsystem
6.3.1 Randbedingungen
Neben der Realisierung des in Kapitel 1 beschriebenen Dauertestkonzepts der Reproduktion
klappenspezifischer Belastungsprofile bei hohen Testraten sind an ein funktionstüchtiges
Dauertestsystem weitere Forderungen zu stellen, welche sich aus praktisch orientierten Über-
legungen und den Vorschriften der in vitro Testnormen ergeben. Vor Auswahl des Funkti-
onsprinzip und der sich anschliessenden Konstruktion und technischen Realisierung wurde
deshalb folgender Anforderungskatalog aufgestellt:
 
1. Dauertest von bis zu 12 Klappen unterschiedlicher Grösse
2. Reproduktion physiologischer Stossbelastungen bei Testraten von bis zu 1000 Schlä-
gen/min
3. Klappenspezifische Einstellmöglichkeit der Testbedingungen mittels geeigneter variabler
Arbeitsparameter
4. Möglichst einfache Kontrollmöglichkeit der Testbedingungen
5. Visuelle Kontrollmöglichkeit der Klappenbewegung zur Überprüfung des vollständigen
Öffnen und Schliessens
6. Langzeitstabilität einer eingestellten Stossbelastung über einen Zeitraum von mindestens
24h
7. Möglichst einfacher Ein- und Ausbau der zu testenden Klappen
Die erste Forderung nach einem Test von bis zu zwölf Klappen ist in den Testnormen veran-
kert. So sollten beispielsweise nach FDA drei unterschiedliche Grössen des zu testenden
Klappentyps parallel auf ihre Dauerfestigkeit überprüft werden. So ist die kleinste, die grösste
und eine mittelgrosse Grösse auszuwählen. Von jeder Grösse sind jeweils drei parallel unter
identischen Bedingungen zu untersuchen. Zusätzlich ist für jede Grösse je eine Referenzklap-
pe mitzutesten. Insgesamt sind also zwölf Klappen gleichzeitig zu testen. Dabei sollte die
Stossbelastung an jeder Klappe individuell einzustellen. Dies ist nur möglich, wenn dem Dau-
ertestsystem entsprechende justierbare Arbeitsparameter zur Verfügung stehen, welche eine
klappenspezifische Variation der Testbedingungen ermöglichen. Sind die Arbeitsbedingungen
des Dauertesters bestimmt, so ist während des eigentlichen Tests dafür Sorge zu tragen, dass
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diese sich im Verlauf des Tests nicht verändern. Dies ist nur möglich und auch praktikabel,
wenn eine einfach durchzuführende Kontrollmöglichkeit während des laufenden Tests besteht.
Dies gilt selbstverständlich auch für die stroboskopische Kontrolle der Klappenbewegung
(siehe hierzu auch  Kap.6.3.5.) Zusätzlich sollte das Dauertestsystem eine hinreichende Lang-
zeitstabilität aufweisen, so dass sich die Arbeitsbedingungen über einen längeren Zeitraum -
beispielsweise über Nacht – statistisch nicht signifikant verändern.
6.3.2 Funktionsprinzip
Zur Realisierung der im Anforderungskatalog aufgelisteten Randbedingungen wurde das
Funktionsprinzip eins Dynatektesters (siehe Kap.4.1.3) weiter verfolgt. Zur Erläuterung des
Prinzips zeigt Abbildung 6-12 schematisch den Aufbau eines der zwölf Kompartments (siehe
hierzu auch nächstes Kapitel) des Dauertestsystems. Eine im Hub verstellbare Taumelscheibe
erzeugt durch zyklische Kompression und Dekompression eines metallischen Balges einen
nahezu sinusförmigen Volumenstrom, welcher bei hinreichender Amplitude ein zyklisches
Öffnen und Schliessen der Klappe bei hohen Testraten gewährleistet. Hierbei fliesst ein Teil
des verdrängten Fluids in den äusseren teilweise mit Luft gefüllten Bereich. Durch Variation
des dort eingeschlossenen Luftvolumens lässt sich bei konstantem Hub der Taumelscheibe der
Durchfluss durch die Klappe verändern (siehe hierzu auch Kap. 7.2.1). Ein integrierter Bypass
mit verstellbarer Drossel fungiert als zusätzlicher verstellbarer Parameter.
Für den Dauertest von Bioprothesen ist eine Designmodifikation der Testkompartments in
Form von Durchgangslöchern zwischen innerem Zylinder und dem äusseren luftgefüllten Be-
reich erforderlich. Nur mittels dieser Modifikation liess sich ein vollständiges Öffnen und
Schliessen realisieren. Die Notwendigkeit dieser Modifikation erklärt sich aus der unter-
schiedlichen Bauweise der Bioprothesen, welche im Gegensatz zu den mechanischen Klappen
ohne äusseren Druckgradienten meist geschlossen sind, so dass ohne entsprechende Durch-
gangslöcher bei Aufwärtsbewegung der Taumelscheibe das gesamte von den Bälgen ver-
drängte Fluid in die Luftcompliance gefördert wird und bei Abwärtsbewegung wieder zurück-
fliesst - und dies ohne die Klappe selbst zu durchströmen.
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Abbildung 6-12: Aufbau eines Testkompartments
6.3.3 Technische Realisierung
Abbildung 6-13 zeigt das Dauertestsystem in der Drauf- und
methylmethacrylat (PMMA) gefertigte Kompartments samt 
den gleichzeitigen Dauertest von zwölf Klappen. Die Vertik
wird über Kolbenstangen gleichermassen, abgesehen von ei
schiebung, auf alle Bälge übertragen. Spiralfedern gewährlei
schen den Kolbenstangen und der Taumelscheibe. Auf die ei
bare Deckel vermeiden spritzbedingten Fluidverlust und gew
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der Klappenbewegung über geringfügig in das Fluid eingetauchte Sichtfenster. Schläuche aus
Polyurethan fungieren als Druckmesszuleitungen für die Messung des statischen Drucks
stromauf und stromab der zu testenden Klappe.
Abbildung 6-13: Dauertestsystem in Draufsicht (oben) und Seitenansicht (unten)
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6.3.4 Einbau des piezoelektrischen Sensors
Zur Messung der Stossbelastung muss die Klappe samt Messring in das Dauertestsystem ein-
gebaut werden. Zu diesem Zweck wurde ein spezielles „Kalibrierungskompartment“ (siehe
Abbildung 6-14) konzipiert und gefertigt, welches hinsichtlich seines geometrischen Aufbaus
der Geometrie eines Testkompartments weitestgehend entspricht, um eine Übertragbarkeit der
in diesem speziellen Kompartment bestimmten Arbeitsbedingungen auf die Testkompart-
ments zu gewährleisten. Die Testkompartments selbst sind für den Dauertest der Klappen oh-
ne eingebauten Kraftmeßring vorgesehen.
Abbildung 6-14: Aufbau des „Kalibrierungskompartments“
6.3.5 Analyse der Schliesskörperkinematik
Abbildung 6-15 zeigt schematisch den verwendeten Aufbau zur Analyse der Schliesskörper-
kinematik. Die Klappe wird mittels einer handelsüblichen CCD-Videokamera (Typ SONY) in
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Aufsicht gefilmt und die Klappenbewegung stroboskopisch sichtbar gemacht. Das Triggersi-
gnal des Stroboskops liefert ein induktiver Sensor, welcher eine auf der Motorwelle des Dau-
ertestsystems angebrachte Zahnscheibe abtastet. Dieses Triggersignal lässt mittels einer ent-
sprechenden Elektronik über ein Potentiometer zeitlich verzögern, so dass sich ein Standbild
jeder Klappenstellung filmen lässt. Zusätzlich lässt sich das Triggersignal auch mit konstanter
Geschwindigkeit verzögern. Dies ermöglicht eine Zeitlupenaufnahme der Klappenbewegung.
Damit wird eine Überprüfung des vollständigen Öffnen und Schliessens während des laufen-
den Dauertests leicht möglich.
Abbildung 6-15: Aufbau zur Analyse der Schliesskörperkinematik (schematisch)
{modifiziert nach Graf /Graf 1992/}
Triggersignal vom induktiven Sensor
CCD-Kamera
Sichtfenster
Stroboskop
Klappe
Kompartmentgehäuse
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6.4 Diskussion
Der verwendete piezoelektrische Kraftaufnehmer liefert ein Mass für die Belastungssituation
im Klappenschluss in Form einer integralen Kraft. Dabei ist zu beachten, dass nur die in verti-
kaler Richtung übertragenen Kräfte in ihrer Summe erfasst werden können. In radialer Rich-
tung übertragene Kräfte werden nicht gemessen, sind aber gleichermassen für eine vollständi-
ge Charakterisierung der Klappenbelastung in Betracht zu ziehen. Hier wäre es eventuell
sinnvoll diese Radialkräfte durch eine geeignete Sensorik zusätzlich zu erfassen. Man denke
beispielsweise an entlang des Klappenringumfangs aufgeklebte Dehnmessstreifen, welche
eine radiale Deformation des Klappenrings in eine entsprechende Widerstandsänderung um-
setzen. Eine vollständige Charakterisierung der Belastung im Klappenschluss hingegen lässt
sich messtechnisch bzw. experimentell nur eingeschränkt realisieren. Hierzu eigenen sich bes-
ser numerische Verfahren, welche eine Berechnung der Spannungsverteilung im Klappen-
schluss, bei genauer Kenntnis von Klappengeometrie, Materialeigenschaften und Schliesskör-
perdynamik ermöglichen.
Die Kopplung zwischen Messobjekt (also der Klappe) und Kraftmessring erfolgt in beiden
Prüfständen (Kreislaufsimulator und Dauertestsystem) in fester Einspannung (siehe
Abbildung 6-2 und Abbildung 6-11) über einen passend gefertigten PVC-Ring. Diese Art der
Einspannung enstspricht nicht der Situation in vivo, da die jeweilige Klappe hier nicht fest
eingespannt ist, sondern eher in Form einer weichen „Aufhängung“ mit dem Herzmuskel ver-
näht wird. Es ist deshalb zu erwarten, dass die in vivo zwischen Schliesskörpern und Klappen-
ring übertragene Stosskraft unter identischen Kreislaufbedingungen aufgrund der hieraus re-
sultierenden Dämpfung kleiner ist als in vitro. Die als Sollgrösse (siehe auch Kap. 5 )zur Ein-
stellung des Dauertestsystems im Kreislaufsimulator vorgenommenen Messungen der
Stossbelastung liefern also „sichere“ Werte, d.h. die jeweilige Klappe wird im Dauertest einer
höheren Belastung ausgesetzt. Um die Situation in vivo besser nachzustellen, wäre eine ent-
sprechende weiche Aufhängung, beispielsweise in Form eines aus Silikon gefertigten Ein-
spannrings, sinnvoll. Gleichzeitig müsste aber auch eine hinreichende Kopplung zwischen
Sensor und Klappe gewährleistet sein, was mit dem hier verwendeten Sensor aufgrund seines
vergleichsweise hohen Eigengewichts nicht möglich ist - die im Klappenschluss zu erwarten-
de „nachgebende“ Bewegung der Klappenebene als Folge der weichen „Aufhängung“ sollte
der Sensor möglichst nicht beeinflussen. Hier wäre eventuell die Verwendung von Dehnmess-
streifen mit im Vergleich zur Klappe vernachlässigbarem Gewicht von Vorteil.
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Der oben beschriebene Kreislaufsimulator ermöglicht die Simulation der im linken Ventrikel,
im linken Vorhof  und in der Aorta vorliegenden Druckverhältnisse mittels geeigneter hy-
draulischer Impedanzen. Die resultierenden Druckverläufe entsprechen weitestgehend denen
in vivo, wie die Druckverläufe in  Abbildung 6-9 und Abbildung 7-2 im Vergleich zeigen.
Trotzdem können in diesem vergleichsweise einfachen technischen Modell bestimmte Er-
scheinungen in vivo, wie etwa die Ausbreitung charakteristischer Druckwellen /Reul 1984/
nicht simuliert werden. Im Hinblick auf die Realisierung und mögliche Etablierung des hier
vorgestellten Dauertestkonzepts in den gegenwärtigen Testnormen ist deshalb zu untersuchen
inwieweit derartige nicht simulierte Erscheinungen einen Einfluss auf die Stossbelastung ha-
ben können.
Das hier untersuchte Dauertestsystem soll entsprechend des aufgestellten Anforderungskata-
logs im wesentlichen den Dauertest von bis zu zwölf Klappen unterschiedlicher Grösse bei
gleichzeitiger Reproduktion physiologischer Stossbelastungen ermöglichen. Hierfür wurden
variable Parameter zur Verfügung gestellt. Variable Parameter sind der Hub der Taumelschei-
be, das Compliancevolumen, die Bypassdrossel und die Testrate. Dabei lässt sich das Com-
pliancevolumen und die Bypassdrossel klappenspezifisch innerhalb der einzelnen Testkom-
partments variieren und anpassen. Zusätzlich von Vorteil wäre es, wenn der den einzelnen
Testkompartments zugeführte Volumenstrom ebenfalls klappenspezifisch justierbar wäre.
Dies ist mit dem hier vorgestellten System nicht möglich, liesse sich aber eventuell durch ein
modifiziertes Design realisieren. Man denke hier etwa an in radialer Richtung auf der Taumel-
scheibe verschiebbare Bälge, wodurch eine kontinuierliche Einstellung des Hubs und damit
des zugeführten Volumenstroms möglich wäre. Dieses Design wäre allerdings wesentlicher
aufwendiger und wurde aus zeitlichen und finanziellen Gründen vorerst nicht weiter verfolgt.
7 Experimentelle Untersuchungen
7.1 Belastungsuntersuchungen im Kreislaufsimulator
7.1.1 Untersuchte Herzklappenprothesen
Das in Kapitel 5 vorgestellte Verfahren soll hauptsächlich für kommerzielle zweiflügilge me-
chanische Herzklappen - Typ EM (Edwards Duromedics USA) - realisiert werden. Als Refe-
renzklappen fungieren Klappen vom Typ SJM (St. Jude Medical. USA). Entsprechend den
FDA - Anforderungen (siehe hierzu auch Kap. 6.3.1 ) werden von jedem Typ jeweils drei
Grössen - mit 19-, 25-, und 29mm Nahtringdurchmesser - ausgewählt. Abbildung 7-1 zeigt
Beispiele beider Klappentypen. Repräsentativ für die Bioprothesen wird beispielhaft eine bo-
vine Bioprothese mit einem Nahtringdurchmesser von 25mm vom Typ ISLM (Ionescu-Shiley
Low Profile Mitral Pericardial) untersucht.
EM SJM ISLM
Abbildung 7-1: Verwendete Klappentypen zur Realisierung des Dauertestkonzepts; mechani-
sche Klappen (links und Mitte), bovine Bioprothese (rechts)
7.1.2 Versuchsbedingungen
Zur Messung der physiologischen klappenspezifischen Belastungen (siehe auch Kapitel 5)
sind die obigen Klappen samt Messring im Kreislaufsimulator einzubauen und die Stossbela-
stungen unter definierten physiologischen Kreislaufbedingungen zu ermitteln.
Vor der Messung der klappenspezifischen Belastungen ist festzulegen, unter welchen Kreis-
laufbedingungen zu messen ist. Hierbei ist es sinnvoll, möglichst die Bedingungen einzuhal-
ten, wie sie in den Richtlinien der FDA für den pulsatilen Test von Herzklappenprothesen
festgelegt sind. Hiernach sollten die Klappen bei einer Schlagfrequenz von 70 Schlägen/min,
einem mittleren Aortendruck von 100 mmHg, einem mittleren Vorhofdruck von 7 mmHg und
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bei Volumenströmen von 2 l/min bis zu 7 l/min getestet werden. Die Systolendauer sollte
35%±5% der Gesamtzykluszeit betragen. Als Testfluid ist physiologische Kochsalzlösung zu
verwenden.
Zur Abdeckung einer grossen physiologischen Bandbreite der Kreislaufzustände wurden die
Stossbelastungen bei 2 l/min und bei 7 l/min gemessen. Als Testfluid diente das einer phy-
siologischen Kochsalzlösung in Dichte und Viskosität ähnliche Leitungswasser. Entsprechend
den vorgesehenen Einbaupositionen in vivo, wurde für die mechanischen Klassen die jeweils
kleinste eines Typs in Aortenposition und die beiden anderen Grössen in Mitralposition gete-
stet. Die Charakterisierung der Bioprothese erfolgte dementsprechend in Mitralposition. In
Tabelle 7-1 sind die Testbedingungen übersichtlich zusammengefasst.
Tabelle 7-1: Testbedingungen zur Bestimmung klappenspezifischer Belastungsprofile im
Kreislaufsimulator
Klappen
typ
Nahtring-
durchmesser
[mm]
Eingestellte
Volumenströme
[l/min]
Test-
position
Mittlerer
Aorten-
druck
[mmHg]
Mittlerer
Vorhof-
druck
[mmHg]
Systolen-
dauer
[%]
EM 19 2 und 7
Aorten-
position 100 7 35±5
25 und 29 2 und 7
Mitral-
position 100 7 35±5
SJM 19 2 und 7
Aorten-
position 100 7 35±5
25 und 29 2 und 7
Mitral-
position 100 7 35±5
ISLM 25 2 und 7
Mitral-
position 100 7 35±5
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7.1.3 Ergebnisse der Belastungsmessungen und daraus abgeleitete klappenspezifische
physiologische Belastungsprofile
Mechanische Klappen
Abbildung 7-2 zeigt beispielhaft für die 19mm EM-Klappe und die 25mm EM-Klappe die
nach Einstellung der in Tabelle 7-1 festgelegten physiologischen Bedingungen gemessen
Druckverläufe inklusive der mittels des piezoelektrischen Sensors gemessenen Kraftverläufe.
Der Durchfluss lag für beide Beispiele bei 2 l/min. Die Kraftverläufe zeigen typische „Peaks“
als Folge der Abbremsung der Segel im Klappenschluss. Innerhalb der dargestellten Zyklen ist
der Beginn der aortalen bzw. der mitralen Schliessphase grob /z.B. FDA 1994/ durch die
Überschneidung relevanter Drücke festgelegt. So schliesst die Aortenklappe, wenn der Aor-
tendruck den Ventrikeldruck überschreitet. Die Mitralklappe schliesst dementsprechend, wenn
der Ventrikeldruck den Vorhofdruck überschreitet. Bei dieser groben Festlegung sind die
Strömungsverhältnisse in Umgebung der Klappe vernachlässigt. Die im Klappenschluss auf-
tretende Stossbelastung liegt für die gezeigten Beispiele zwischen 12N und 20 N. Löst man
diese „Schliesspeaks“ zeitlich auf (in Abbildung 7-2 und Abbildung 7-3 jeweils oben darge-
stellt), so erkennt man einen annähernd halbsinusförmigen Verlauf, wie im Falle eines idealen
elastischen Stosses zu erwarten ist (siehe hierzu auch Kapitel 4.2.1). Zusätzlich sind kleinere
Peaks als Folge eines unsymmetrischen Schliessvorgangs zu erkennen. Die beiden Segel
schliessen nie exakt gleichzeitig, so dass nach Abschluss der Schliessphase des „schnelleren“
Segels die ersten Stosskräfte zu messen sind. Diese sind jedoch vergleichsweise klein, da erst
nach Schluss des zweiten Segels eine wesentliche Abbremsung der zusammen mit der Klappe
beschleunigten Fluidmassen erfolgt. Für die Bestimmung eines klappenspezifischen Bela-
stungsprofils ist die im Klappenschluss maximal auftretende Stosskraft von Interesse. Die
Stosszeiten liegen für beide Klappen in der Grössenordnung von 0,5 ms.
Bedingt durch die komplexen Strömungsverhältnisse der hier zugrundeliegenden pulsatilen
Strömung ist die Schliesskörperkinematik von Zyklus zu Zyklus immer etwas unterschiedlich
/siehe z.B. Willshaw 1986/. Es ist deshalb zu erwarten, dass die im Klappenschluss auftreten-
de Stosskraft von Klappenschluss zu Klappenschluss unterschiedlich ist. Zur Bestimmung
eines aussagekräftigen Messergebnisses sind deshalb die Stosskräfte über mehrere Schliess-
vorgänge und damit also über mehrere Zyklen zu mitteln. Für die Bestimmung klappenspezi-
fischen Belastungsprofile wurden die im Kreislaufsimulator gemessenen „Peaks“ über 200
Zyklen gemittelt.
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Abbildung 7-2: Typischer sich im Kreislaufsimulator ergebender Druckverlauf incl. des mit-
tels des piezoelektrischen Sensors gemessenen Kraftverlaufs für eine EM-Klappe in Aortenpo-
sition; zeitliche Auflösung eines „Schliesspeaks“ rechts oben
Abbildung 7-4 zeigt die Ergebnisse der unter den oben festgelegten Bedingungen im Kreis-
laufsimulator durchgeführten Belastungsmessungen. Dargestellt sind die über 200 Zyklen
gemittelten Stosskräfte in Abhängigkeit vom Volumenstrom für beide Klappentypen in den
jeweiligen Grössen.
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Abbildung 7-3: Typischer sich im Kreislaufsimulator ergebender Druckverlauf incl. des mit-
tels des piezoelektrischen Sensors gemessenen Kraftverlaufs für eine EM-Klappe in Mitralpo-
sition; zeitliche Auflösung eines  „Schliesspeaks“ oben
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Abbildung 7-4: Unter physiologischen Bedingungen bei 2l/min und 7l/min gemessene mittlere
Stosskräfte der EM- Klappen und SJM-Klappen (m± σ, n = 200 Zyklen)
Für die Interpretation dieser Ergebnisse lässt sich folgende Beziehung (siehe hierzu auch
Abbildung 4-2 bzw. Kapitel 4.2.1) für die Amplitude Fmax der Stosskraft des idealen elasti-
schen Stosses heranziehen:
F = v m k         max ⋅ ⋅
In diesem vereinfachten Modell ist v die Schliessgeschwindigkeit der Klappensegel kurz vor
Klappenschluss , m die abgebremste Masse, welche sich aus der Masse der Schliesskörper
und der abgebremsten Fluidmasse zusammensetzt und k eine repräsentative Federkonstante
für die im Klappenschluss beanspruchten Regionen. Strenggenommen ist hier die Begrifflich-
keit nicht korrekt gewählt, da es sich bei der Schliesskörperdynamik hauptsächlich um eine
rotatorische Bewegung handelt (siehe hierzu auch Kap. 4.2) - in direkter zeitlicher Umgebung
des Klappenschlusses lässt sich allerdings näherungsweise das Bild einer translatorischen Be-
wegung verwenden.
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Qualitativ ist also mit einer Erhöhung der Stosskraft mit Zunahme der Grösse v m⋅  zu
rechnen. k kann hierbei als klappenspezifische Materialkonstante aufgefasst werden. v und m
sind nicht bekannt und sind damit beide a priori als veränderlich zu betrachten.
Bei einer Erhöhung des Volumenstroms ist eine Erhöhung der mit der Klappe abgebremsten
Fluidmasse zu erwarten. Dies gilt auch für die Schliessgeschwindigkeit der Klappe und ist
beispielsweise von Guo /Guo 1990/ in vitro nachgewiesen worden. Die in Abbildung 7-4 zu
erkennende Zunahme der mittleren Stosskraft mit zunehmenden Volumenstrom lässt sich so-
mit also auf eine Erhöhung der abgebremsten Fluidmasse mit einhergehender Erhöhung der
Schliessgeschwindigkeit zurückzuführen. Dies gilt auch für die Zunahme der mittleren Stoss-
kraft mit zunehmender Klappengrösse. Bei grösseren Klappen ist aufgrund der grösseren
Schliesskörper mit grösseren abgebremsten Massen und höheren Schliessgeschwindigkeiten
zu rechnen. Die für alle Klappengrössen geringeren mittleren Stosskräfte der SJM-Klappen
gegenüber den EM-Klappen sind vermutlich hauptsächlich auf die geringeren Massen der
Schliesskörper der SJM-Klappen zurückzuführen. Weitere Einflüsse geometrischer Art erge-
ben sich durch den für die SJM-Klappen grösseren Anstellwinkel der Schliesskörper, welcher
eine Verkleinerung der vom Sensor messbaren Kraftkomponente zur Folge hat (siehe hierzu
auch Kap. 6.1.2). Nicht berücksichtigt wurde bisher der Einfluss der klappenspezifischen Fe-
derkonstanten k. Dies ist jedoch nur möglich unter Einbeziehung geeigneter FEM - Rechnun-
gen bei genauer Kenntnis der Materialeigenschaften und Klappengeometrien. Zusammenfas-
send lässt sich also aus den in Abbildung 7-4 dargestellten Messergebnissen folgender Trend
erkennen und deuten:
• Zunahme der mittleren Stosskraft mit steigendem Volumenstrom
Deutung: Erhöhung der Schliessgeschwindigkeit und Zunahme der abgebremsten Masse
• Zunahme der mittleren Stosskraft mit steigender Klappengrösse
Deutung: Erhöhung der Schliessgeschwindigkeit und Zunahme der abgebremsten
Masse durch grössere Schliesskörper
• die mittlere Stosskraft ist klappenspezifisch, also abhängig vom Klappentyp
Deutung: Einfluss der Klappengeometrie und damit Einfluss auf Schliess-
geschwindigkeit und abgebremste Masse, Einfluss der Materialeigenschaften
EXPERIMENTELLE UNTERSUCHUNGEN
70
Mittels der in Abbildung 7-4 dargestellten mittleren Aufschlagkräfte lassen sich nun die klap-
penspezifischen Belastungsprofile definieren, die als Sollgrössen zur Einstellung des Dauerte-
sters fungieren (siehe hierzu auch Kap. 1). Um hier sinnvolle Grössen definieren zu können
sind zunächst Überlegungen zur Berücksichtigung der statistischen Schwankungen vorzu-
nehmen. Da die Stosskraft für feste Arbeitspunkte des Kreislaufsimulators annähernd normal-
bzw. gaussverteilt ist (siehe hierzu  auch Kap. 8.3 ), lassen sich zu jedem der oben dargestell-
ten Mittelwerte gewisse Vertrauensgrenzen definieren. So ist die Wahrscheinlichkeit, dass ein
gemessener Wert nicht mehr als eine gegebene Abweichung δ vom wahren Wert (repräsentiert
durch den Mittelwert m) hat, gleich der Fläche unter der Gausskurve zwischen m-δ und m+δ.
Diese Wahrscheinlichkeit heisst auch statistische Sicherheit P für die Vertrauensgrenze δ. P
hängt hierbei nur von der Grösse δ/σ ab, in welcher σ die Standardabweichung repräsentiert.
In Tabelle 7-2 sind die sich für einige ausgewählte statistische Sicherheiten P ergebenden
Werte für δ/σ zusammengestellt.
Tabelle 7-2: Statistische Sicherheit P in Abhängigkeit von der Grösse δ/σ - modifiziert nach
Gerthsen /Gerthsen1986/
δ/σ 0,676 1,000 1,960 2,000 2,581 3,000
P 0,500 0,683 0,950 0,954 0,990 0,997
Setzt man die Vertrauensgrenze gleich der Standardabweichung (also δ/σ = 1) liegt die Wahr-
scheinlichkeit, dass ein einzelner Messwert innerhalb des Intervalls m±σ liegt bei ca. 68%.
Für eine „Sicherheit“ von 95% ist nach Tabelle 7-2 das Intervall m±1,96σ zu wählen. Legt
man sich auf dieses Intervall fest, liegt entsprechend den Messergebnissen aus Abbildung 7-4
die kleinste Stosskraft bei m2-1,96σ2 und die grösste bei m7+1,96σ7, wobei m2 und σ2 bzw.
m7 und σ7 die jeweils bei 2 l/min und 7 l/min gemessenen Mittelwerte der Stosskraft samt
zugehöriger Standardabweichung sind. Ein als Sollgrösse zur Einstellung des Dauertestsy-
stems fungierendes klappenspezifisches physiologisches Belastungsprofil lässt sich somit also
am sinnvollsten in Form eines Bandes von m2-1,96σ2 bis m7+1,96σ7 definieren. Abbildung 7-
5 zeigt die sich hieraus für die jeweiligen Klappentypen und Klappengrössen ergebenden phy-
siologischen „Belastungsbänder“. Diese Darstellung ist natürlich nur sinnvoll unter der reali-
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stischen Annahme, dass die für Volumenströme zwischen 2 l/min und 7 l/min zu erwartenden
mittleren Stosskräfte incl. ihrer Schwankungen innerhalb dieses Bandes liegen.
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EM 19
EM 25
EM 29
SJM 19
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SJM 29
Kraft [N]
Abbildung 7-5: Resultierende klappenspezifische Belastungsbänder (-profile) der EM-
Klappen und SJM-Klappen
Bioprothesen
Abbildung 7-6 zeigt die sich für die gewählte Bioprothese nach Einstellung der in Kapitel
7.1.2 festgelegten physiologischen Bedingungen ergebenden Druckverläufe inklusive des
mittels des piezoelektrischen Sensors gemessenen Kraftverlaufs für einen Volumenstrom von
7 l/min. Erwartungsgemäss ist der hier gemessene Kraftstoss im Klappenschluss „weicher“ -
d.h. die Stosskraft ist im Vergleich zu den mechanischen Klappen geringer und die Stossdauer
höher (ca. 5ms). Bei genauerer Betrachtung des „Peaks“ erkennt man zunächst eine negative
„Halbwelle“ mit sich direkt anschliessendem positiven Kraftanstieg. Dieser für mechanische
Klappen untypische Stosskraftverlauf ist eine Folge der im Vergleich zur mechanischen Klap-
pe recht unterschiedlichen Schliesskörperkinematik. Die flexible Bioprothese dichtet bei der
ersten gegenseitigen Berührung der Segel ab, so dass stromab bereits eine Abbremsung der
Fluidmassen stattfindet noch bevor die Schliessbewegung abgeschlossen ist. Dies hat einen
Unterdruck zur Folge, welcher sich auf den piezoelektrischen Sensor überträgt und den „ne-
gativen“ Kraftanteil zur Folge hat.
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Abbildung 7-6: Sich im Kreislaufsimulator ergebende Druckverläufe incl. der mittels des pie-
zoelektrischen Sensors gemessenen Kraftverlaufs für die ISLM-Bioprothese in Mitralposition
Abbildung 7-7 zeigt oben die sich für Volumenströme von 2 l/min und 7 l/min ergebenden
Stosskräfte. Das hieraus resultierende physiologische „Belastungsband“ ist unten dargestellt.
Die Belastungen liegen demnach in der Grössenordnung von 1N und betragen somit 1/10 der
bei mechanischen Klappen gemessenen Kräfte.
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Abbildung 7-7: Unter physiologischen Bedingungen bei 2l/min und 7l/min gemessenen Stoss-
kräfte der ISLM-Bioprothese (oben), resultierendes Belastungsband (unten)
7.2 Übertragung der physiologischen Stossbelastungen auf den Dauertest
Die Reproduktion klappenspezifischer physiologischer Stossbelastungen bei hohen Testraten
im oben beschriebenen Dauertestsystem ist nur möglich nach Bestimmung geeigneter Arbeit-
sparameter. Hierzu ist der piezoelektrische Sensor samt jeweiliger Klappe im Dauertestsystem
einzubauen und anschliessend die Stossbelastung in Abhängigkeit der justierbaren Arbeitspa-
rameter zu vermessen bis sie innerhalb physiologischer Bereiche liegt. Diese vorzunehmenden
„einstellenden“ Messungen sind recht aufwendig, da in der Regel Klappen unterschiedlichen
Typs und unterschiedlicher Grösse gleichzeitig zu testen sind (siehe hierzu auch Kapitel
6.3.1). Die dem Dauertestsystem hierfür zur Verfügung stehenden Arbeitsparameter lassen
sich sinnvoller Weise wie folgt in klappenspezifische und globale Parameter einteilen:
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• Globale Parameter:
⇒ Hub der Taumelscheibe bzw. der dem System zugeführte gesamte Volumenstrom
⇒ Testrate
• Klappenspezifische Parameter
⇒ Eingeschlossenes Compliancevolumen
⇒ Stellung der Bypassdrossel
Globale Parameter sind solche, die allen im Dauertestsystem zu testen Klappen gleicherma-
ssen, zur Verfügung stehen und damit nicht klappenspezifisch bzw. individuell zu variieren
sind. Ein klappenspezifische Einstellung des Systems ist durch Variation der in den einzelnen
Kompartments vorgesehenen Parameter möglich.
Um mit diesen zur Verfügung stehenden Arbeitsparametern eine möglichst sinnvolle und effi-
ziente Einstellung des Dauertestsystems zu ermöglichen ist es zunächst sinnvoll den Einfluss
der einzelnen Parameter zu untersuchen. Hierzu wurde ein im folgenden vorgestelltes elektri-
sches Analogmodell des Dauertestsystems entwickelt, welches eine qualitative Vorhersage
des Einflusses der Arbeitsparameter auf die resultierende Stossbelastung ermöglicht. Neben
seiner Funktion als theoretisches „Hilfsmittel“ zur sinnvollen und effizienten Einstellung des
Dauertestsystems lassen sich mit diesem Modell günstige von ungünstige Arbeitspunkten bes-
ser abgrenzen. Neben der Charakterisierung des Einflusses einzelner Parameter werden in
diesem Kapitel Untersuchungen zur Langzeitstabilität einer im Dauertestsystem eingestellten
Stossbelastung vorgestellt (siehe hierzu auch Kap.6.3.1).
7.2.1 Elektrisches Analogmodell zur Charakterisierung des Dauertestsystems
Für eine theoretische Beschreibung des Dauertestsystems wird ein einzelnes Testkompartment
ohne Klappe betrachtet und der zu erwartende Volumenstrom unter Zuhilfenahme physikali-
scher Analogien zwischen Volumenströmen V und elektrischen Strömen I sowie Drücken P
und elektrischen Spannungen U berechnet. Hierzu sind analog zur Vorgehensweise in der
Elektrotechnik den einzelnen Komponenten entsprechende hydraulische Impedanzen zuzu-
ordnen und anschliessend unter Verwendung der Kirchhoffschen Gesetze interessierende Grö-
ssen zu berechnen. So finden die Grundelemente einer elektrischen Schaltung - also ohmscher
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Widerstand R, Induktivität L und Kapazität C ihr entsprechendes Analogon in der Hydraulik.
Demnach lässt sich dem ohmschen Widerstand ein Strömungswiderstand, der Induktivität
eine Massenträgheit und der Kapazität ein Compliance-Element zuordnen. /z.B. Reul 1984/.
Die sich aus diesen Grössen ergebenden Impedanzen sind bis auf den ohmschen bzw. den
Strömungswiderstand frequenzabhängig und lassen sich am geschicktesten in komplexer
Schreibweise formulieren. Tabelle 7-3 stellt alle drei Elemente samt resultierender Impedan-
zen für den elektrischen und den hydraulischen Fall gegenüber. In dieser Beschreibung blei-
ben Strömungsgrößen, wie lokale Strömungsgeschwindigkeiten, Schunbspannungen etc. un-
berücksichtigt. Grosser Vorteil dieser Modellierung ist ein vergleichsweise einfache Berech-
nungsmöglichkeit von Volumenstrom bzw. Druck in Abhängigkeit der einzelnen hydrauli-
schen Impedanzen und der aufgeprägten Eingangsgrössen (wie der dem System zugeführte
Eingangsvolumenstrom).
Im hier betrachteten Anwendungsfall teilt sich der durch zyklische Kompression und Dekom-
pression des metallischen Balges generierte, nahezu sinusförmige zeitlich veränderliche Vo-
lumenstrom Vg mit der Kreisfrequenz ω in zwei Anteile VK  und VC  auf. Hierbei ist VK  der
Volumenstrom im inneren Zylinder des Testkompartments - also der jeweiligen Klappe zuge-
führte Volumenstrom - und VC  der dem äusseren Teil samt eingeschlossenem Luftvolumen
zugeführte Volumenstrom (siehe Abbildung 7-8 ). Zur Berechnung von VK  sind die zur Be-
schreibung des Systems relevanten Impedanzen zu bestimmen. Vernachlässigt man Reibungs-
anteile, so besteht ein einzelnes Testkompartment (siehe hierzu Abbildung 7-8 oben), aus
zwei Induktivitäten LK und LC und einem Compliance-Element C. Die Induktivitäten berech-
nen sich hierbei gemäss ρlK/AK bzw. ρlC/AC, wobei lK bzw. lC die Längen und AK bzw. AC die
Querschnitte der in den jeweiligen Bereichen beschleunigten Fluidsäulen ist. Zur Berechnung
der Kapazität der Luftcompliance wurde auf die ideale Gasgleichung bei einer angenommenen
isothermen Zustandsänderung zurückgegriffen. Für die Kapazität der Luftcompliance ergibt
sich demnach V/Pat, worin Pat den Atmosphärendruck von ca. 1000 mbar darstellt und V das
eingeschlossene Luftvolumen ist. Entsprechend der oben beschriebenen Analogie lässt sich
nun aus den einzelnen Impedanzen das in Abbildung 7-8 unten dargestellte Netzwerk darstel-
len. Der dem System aufgeprägte Volumenstrom VG  ist in diesem elektrischen Bild ein idea-
ler eingeprägter Strom, da der auf den Balg übertragene Hub konstant und damit also la-
stunabhängig ist.
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Tabelle 7-3: Gegenüberstellung analoger physikalischen Grössen, Elemente und resultieren-
der Impedanzen zur Analyse elektrischer und hydraulischer „Netzwerke“
Elektrisch Hydraulisch
Physikalische Grössen Spannungsabfall U Druckabfall ∆P
Strom I Volumenstrom V
Elemente ohmscher Widerstand
R
U = R I
Strömungswiderstand R
∆P = R V
Induktivität L
U = i ω L I
Induktivität (Massenträgheit) L
∆P = i w L V , mit
L =ρ l / A
ρ: Fluiddichte
l: Länge der beschleunigten
Fluidsäule
A: Fläche der beschleunigten
Fluidsäule
Kapazität
I = i ω C U
Kapazität (Compliance) C
V = i ω C ∆P , mit
C = dv/dp
Resultierende
frequenzabhängige
Impedanzen
RL = i ω L RL = i ω L = i ω ρl/A
Rc = - i /ωC Rc = - i /ωC = - (i /ω) dp/dv
i imaginäre Einheit / ω Kreisfrequenz
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Summiert man entsprechend des dargestellten Maschenumlaufs die abfallenden Spannungen -
also die abfallenden Drücke im hydraulischen Bild - zu null, ergibt sich als Ergebnis (siehe
auch entsprechende Rechnung in Abbildung 7-8) folgender Ausdruck für das Verhältnis U von
VK  zum Gesamtvolumenstrom VG :
,  
 )L+(L C -1
L  -1U:=
V
V
KC
2
C
2
G
K
ω
ω C
=

(7.1)
hierin ist ω die Kreisfrequenz des dem System aufgeprägten zeitlich veränderlichen Volumen-
stroms VG . Für den festen Gesamtvolumenstrom VG  ist VK  also eine Funktion der Kreisfre-
quenz ω und damit der gewählten Testrate f, der Kapazität des Compliance-Elements und
damit des eingeschlossenen Luftvolumens und der Induktivitäten also der beschleunigten
Fluidmassen.
Abbildung 7-8: Hydraulische Impedanzen eines Testkompartments (oben), elektrisches Ana-
logmodell incl. Berechnung entsprechend gekennzeichnetem Maschenumlauf (unten)
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Für eine klappenspezifische Einstellung des Dauertestsystem ist das Verhalten von VK  in Ab-
hängigkeit der individuell justierbaren Parameter wichtig. Hierzu zählt in erster Linie das ein-
geschlossenen Luftvolumen V und die angrenzende Fluidmasse, welche direkt von V abhängt,
da eine Vergrösserung des eingeschlossenen Volumens mit einer Absenkung des angrenzen-
den Fluidspiegels verbunden ist - es sei denn, man koppelt an das eingeschlossene Luftvolu-
men ein weiteres externes. Die im inneren Zylinder befindliche Fluidmasse darf nur in engen
Grenzen verändert werden, um eine visuelle Kontrolle durch die Sichtfenster zu gewährleisten
(siehe hierzu auch Kap. 6.3.3). Nimmt man an, dass im Dauertestsystem die in beiden Berei-
chen des Testkompartments - also dem inneren Zylinder und dem äusseren Volumen - befind-
lichen Fluidmassen vollständig wie ein starrer Körper beschleunigt werden, lassen sich die
Induktivitäten LC und LK gemäss ρl/A aus den geometrischen Abmessungen bestimmen und
das Volumenstromverhältnis U als Funktion des eingeschlossenen Volumens bei sonst kon-
stant gehaltenen Parametern gemäss Gleichung 7.1 berechnen. Abbildung 7-9 zeigt hierzu den
berechneten Verlauf des Betrags von U - also |U| - als Funktion von V für eine angenommene
Testrate von 1000 Schlägen/min (= 16,67 Hz) mit einer Resonanzstelle bei ca. 30ml, wo VK
das Vorzeichen wechselt, also der Nenner in Gleichung 7.1 verschwindet. Im elektrischen
Ersatzschaltbild handelt es sich hierbei um eine Parallelresonanz, da im Nenner neben der
Kapazität die Gesamtinduktivität LC+LK enthalten ist. Berücksichtigt man im obigen Analog-
modell Reibungsanteile, ist diese Resonanzstelle keine Unendlichkeitsstelle mehr.
Man erkennt, dass in einem engen Bereich von ca. ± 30ml in Umgebung der Resonanzstelle
wesentliche Änderungen von |U| zu erwarten sind. Im Hinblick auf die Einstellung einer klap-
penspezifischen physiologischen Stossbelastung bei sonst konstanten globalen Parametern ist
dieser Bereich deshalb entscheidend. Ein Arbeitspunkt in direkter Umgebung der Resonanz-
stelle ist allerdings zu vermeiden, da dort bei kleinen Schwankungen von V mit grossen Ände-
rungen von VK  zu rechnen ist. Für grosse Volumina von C verliert die Compliance ihre Wir-
kung und eine Variation von |U| - und damit also von VK  - lässt sich nur durch Variation an-
derer Parameter, wie VG  realisieren.
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Abbildung 7-9: Berechneter Verlauf des Volumenstromverhältnisses |U| nach elektrischem
Analogmodell als Funktion des eingeschlossenen Luftvolumens (Compliancevolumens) bei
einer Testrate von 1000 Schlägen/min
Resultierende Druckverhältnisse
Die im inneren Zylinder eines Testkompartments zu erwartenden statischen Drücke lassen
sich für den reibungsfreien Fall mittels der instationären Bernoulli-Gleichung in Abhängigkeit
von VK und Druckort z (siehe Abbildung 7-8 oben) abschätzend berechnen. vK ist hierbei die
mittlere Strömungsgeschwindigkeit im inneren Zylinder, mit vK = VK /A und A der Quer-
schnittsfläche des inneren Zylinders. Hierbei wird, wie bei der obigen Berechnung von VK ,
der Einfluss der Klappe nicht berücksichtigt, so dass sich für P in Abhängigkeit von z, VK und
der Zeit t für konstantes ω ergibt:
P (vK, z, t) = ρ g (L-z) + ρ (L-z) ∂vK/∂t, (7.2)
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L ist hierin die Länge der im inneren Zylinder vorhandenen Wassersäule - der Atmosphären-
druck ist zu null gesetzt. ρ ist die Dichte des Fluids. Für einen festgehaltenen Zeitpunkt t0 re-
sultiert hieraus folgender Druckgradient:
∂P/∂z = -ρ g - ρ ∂vK/∂t, (7.3)
welcher sich durch Variation von VK  mittels globaler und klappenspezifischer Parameter des
Dauertestsystems einstellen lässt.
Betrachtung des Systems mit Klappe
Plaziert man nun im inneren Zylinder eine mechanische Klappe, so werden deren Schliess-
körper einer Umströmung gemäss des oben berechneten Volumenstroms VK  ausgesetzt, wel-
che bei hinreichender Amplitude ϕ in VK = ϕ sin(ω t) eine Klappenbewegung bewirkt. Hierbei
können die Schliesskörper als passive Bauteile betrachtet werden, deren Bewegung durch
strömungsmechanische Kräfte verursacht wird. Eine vollständige Analyse der aus VK  resul-
tierenden Schliesskörperkinematik ist experimentell oder mittels geeigneter numerischer Me-
thoden möglich. Letztere ermöglichen die Bestimmung der aus der Umströmung resultieren-
den Normal- und Schubspannungen auf den Oberflächen der Schliesskörper. Die sich hieraus
ergebenden Momente ermöglichen die Berechnung der Schliesskörperkinematik in zeitlich
diskreter Form /Eilers 1997/.
Im Rahmen der hier vorliegenden Betrachtung, lässt sich nur die Schliesszeit - also die Zeit-
spanne von geöffneter bis geschlossener Klappenstellung - annähernd berechnen. Wichtige
Grösse in diesem Zusammenhang ist das klappenspezifische Schliessvolumen /z.B. Knott
1989/, welches dem während der Schliessphase von den Schliesskörpern verdrängtem Volu-
men entspricht. In vitro Untersuchungen unter physiologischen Bedingungen zeigen, dass die-
ses Volumen weitestgehend unabhängig von den Strömungsgegebenheiten ist und hauptsäch-
lich von der Klappengeometrie abhängt. Es lässt sich näherungsweise aus der Klappengeome-
trie berechnen und liegt je nach Klappentyp und Klappengrösse in der Grössenordnung von
einigen ml. Ist das Schliessvolumen VS  bekannt, lässt sich die klappenspezifische
Schliesszeit TS im Dauertestsystem für vorgegebenes VK  aus folgender Beziehung abschät-
zen:
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V dt
T
= VK
0
S
S∫ (7.4)
Hierbei entspricht das Integral dem im Zeitintervall (0,TS) verdrängtem Fluidvolumen, wel-
ches dem Schliessvolumen VS gleichgesetzt wird. In dieser Darstellung wird vorausgesetzt,
dass die Schliesskörper der Strömung ohne Verzögerung folgen, was angesichts einer Dichte
von ca. 1,7 g/cm3 für pyrolytischen Kohlenstoff nur annähernd stimmt, wenn man eine Fluid-
dichte von 1 g/cm3 zugrundelegt. In Realität ist also mit längeren Schliesszeiten zu rechnen.
7.2.2 Einfluss der justierbaren Arbeitsparameter
Im Rahmen der in dieser Arbeit vorgestellten Dauertestanordnung interessiert der Einfluss der
justierbaren Arbeitsparameter auf die messbare Stossbelastung. Im diesem Kapitel werden
deshalb beispielhaft Messungen vorgestellt, die dazu dienten, den Einfluss der einzelnen Pa-
rameter experimentell zu untersuchen. Das im vorigen Kapitel vorgestellte Analogmodell
dient hierbei zum einen der Interpretationsunterstützung und erlaubt zusätzlich eine qualitati-
ve Beschreibung der zu erwartenden Trends.
Abhängigkeit der Stossbelastung vom eingeschlossenen Luftvolumen
Abbildung 7-10 zeigt beispielhaft die für eine zweiseglige mechanische SJM-Klappe mit ei-
nem Nahtringdurchmesser von 25mm gemessene, über 200 Zyklen gemittelte Stossbelastung
in Abhängigkeit vom Compliancevolumen bei sonst konstant gehaltenen Arbeitsparametern
und einer Testrate von 600 Schlägen/min. Man erkennt ein ausgeprägtes Maximum, welches
gegenüber der geringsten gemessenen Stossbelastung um ca. Faktor 4 erhöht ist. Dieses Ver-
halten lässt sich, wie mittels des obigen Analogmodells gezeigt, auf eine starke Erhöhung des
Volumenstromverhältnisses |U| in Umgebung der Resonanzstelle von Gleichung 7.1 zurück-
führen. Erwartungsgemäss korreliert die Stossbelastung mit dem Volumenstromverhältnis |U|
wie anhand des ebenfalls in Abbildung 7-10 dargestellten berechneten Verlaufs von |U| zu
sehen. Hierbei ist die Resonanzstelle von |U| um ca. 10ml gegenüber der gemessenen
Stossbelastung verschoben. Dies erklärt sich aus den vorgenommen Voraussetzungen des obi-
gen Analogmodells, nach denen unter anderem angenommen wird, dass die in beiden Berei-
chen des Testkompartments - also dem inneren Zylinder und dem äusseren Volumen - befind-
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lichen Fluidmassen vollständig beschleunigt werden. Aufgrund der im Modell vernachlässig-
ten Reibungseffekte ist allerdings zu erwarten, dass die beschleunigten Fluidsäulen kleinere
Querschnitte besitzen, die entsprechenden Induktivitäten gemäss ρL/A also höher sind. Hier-
aus resultiert eine Verschiebung der Resonanzstelle von |U| zu kleineren Luftvolumina.
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Gemessene mittlere Stoßkraft
|U| berechnet
Abbildung 7-10: Im Dauertestsystem gemessene mittlere Stosskraft in Abhängigkeit vom ein-
geschlossenen Luftvolumen (Compliancevolumen) bei einer Testrate von 600 Schlägen/min -
der nach Analogmodell berechnete Verlauf des Volumenstromverhältnisses |U| ist gestrichelt
dargestellt
Wie schon im vorigen Kapitel für die Grösse |U| diskutiert, ist es bei der Wahl geeigneter Ar-
beitspunkte des Dauertestsystems sinnvoll, Stellen in direkter Umgebung der Resonanz zu
vermeiden, gleichzeitig aber auch eine hinreichende Einstellmöglichkeit über das Complian-
cevolumen zu gewährleisten. Entsprechend der in Abbildung 7-10 gemessenen Stossbelastung
wäre demnach der Bereich oberhalb von ca. 80 ml sinnvoll. In näherer Umgebung der Reso-
nanz reagiert das System zu empfindlich auf kleine Volumenänderungen.
Abhängigkeit der Stossbelastung von der Testrate
Wie oben für das eingeschlossenen Compliancevolumen gezeigt, ist die Grösse |U| offenbar
geeignet das Verhalten der Stossbelastung in Abhängigkeit der justierbaren Arbeitsparameter
qualitativ zu beschreiben. Es ist deshalb für eine qualitative Vorhersage des zu erwartenden
Trends geeignet und erlaubt somit auch eine Analyse des qualitativen Verlaufs der Stossbela-
stung in Abhängigkeit von der Dauertestfrequenz.
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Variiert man nun also die Kreisfrequenz ω bzw. die Frequenz f in Gleichung 8.1 für |U| - er-
gibt sich der in Abbildung 7-11 dargestellte berechnete Verlauf. f ist hierbei bezogen auf die
Resonanzfrequenz fp von |U|, bei welcher der Nenner in Gleichung 7.1 verschwindet und wel-
che gemäss
f  =  
1
2  C (L + L )
p
C Kπ
1
(7.5)
von C, LC und LK abhängt. Ausgehend von einem typischen Compliancevolumen von 70ml
und entsprechenden Werten für die Induktivitäten ergibt sich für fp ein Wert von ca. 10Hz -
dies entspricht einer Testrate von 600 Schlägen/min, so dass fP im Bereich typischer Dauer-
testfrequenzen liegt und somit resonantes Verhalten von |U| möglich ist. Testraten in direkter
Umgebung von fP sind also zu vermeiden, da hier bereits kleine Schwankungen in der Testrate
grossen Einfluss auf die resultierende Stossbelastung haben können.
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Abbildung 7-11: |U| berechnet in Abhängigkeit von der Dauertestfrequenz f (bezogen auf die
Resonanzfrequenz fp)
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Einfluss des justierbaren Hubs der Taumelscheibe
Ausgehend von einem sinusförmigen verdrängtem Volumen VG der Form
VG(t) = AH/2 sin(2πft) mit Hub H, A der Querschnittsfläche des Metallbalgs und der Dauer-
testfrequenz f ergibt sich für den gesamten verdrängten Volumenstrom VG :
VG = AHπf cos(2πft) (7.6)
Die Amplitude des dem Dauertestsystem zugeführten gesamten Volumenstrom VG  - und da-
mit auch die Amplitude von VK  - ist also, bei sonst konstant gehaltenen Parametern, eine li-
neare Funktion der eingestellten Hübe.
Einfluss der integrierten Bypassdrossel
Ein wesentlicher Einfluss der in dem Testkompartment integrierten Bypassdrossel auf die
resultierende Stossbelastung konnte für mechanische Klappen nicht festgestellt werden. Dies
zeigt Abbildung 7-12 beispielhaft für eine SJM-Klappe (TAD 19mm) nach Messung der ma-
ximalen Druckdifferenz und Mittelung über 1000 Zyklen bei einer Testrate von 1000 Schlä-
gen/min. Es ergab sich kein wesentlicher Unterschied zwischen geöffneter und geschlossener
Bypass-Stellung und damit aufgrund der gegebenen Korrelation zwischen maximaler Druck-
differenz und Stossbelastung (siehe hierzu Kapitel 8.2) indirekt auch kein Einfluss auf die
resultierende Stossbelastung.
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Abbildung 7-12: Maximale Druckdifferenzen einer 19mm SJM-Klappe gemittelt über 1000
Zyklen bei einer Testrate von 1000 Schlägen/min bei geöffnetem und geschlossenem Bypass
Bypass offen Bypas  zu
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7.2.3 Langzeitstabilität
Zur Überprüfung der Langzeitstabilität des Dauertestsystems wurde beispielhaft die Stossbe-
lastung einer EM-Klappe über einen Zeitraum von 24 h gemessen (siehe Abbildung 7-13),
ohne die Arbeitsparameter des Dauertestsystems zu variieren. Man erkennt, dass innerhalb
des untersuchten Zeitraums keine wesentliche Änderung der Stossbelastung auftritt - sie liegt
auch nach 24h noch sicher innerhalb des entsprechenden physiologischen Bandes (siehe auch
Abbildung 7-5). Die Unterschiede der sich bei Versuchsbeginn und bei 24 h nach Mittelung
über 1000 Zyklen ergebenden Mittelwerte sind statistisch nicht signifikant (Student t-Test
p≥0,1 /z.B. Profos 1997/). Es kann deshalb davon ausgegangen werden, dass das Dauertestsy-
stem innerhalb eines Zeitraums von 24h stabil ist. Eine Ausdehnung des Untersuchungszeit
über 24h hinaus wurde nicht in Erwägung gezogen, da in der Praxis eine einmalige tägliche
Kontrolle der Arbeitspunkte des Dauertestsystems ohne grossen zeitlichen Aufwand möglich
ist.
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Abbildung 7-13: Untersuchung der Langzeitstabilität des Dauertestsystems
am Beispiel einer 29mm EM-Klappe (m±σ)
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7.3 Diskussion
Bei der Messung physiologischer Stossbelastungen im sind Kreislaufbedingungen gewählt
worden, wie sie in den Richtlinien für den pulsatilen Test festgelegt sind. Hiermit wurde zwar
die Einhaltung genormter Bedingungen sichergestellt - dies bedeutet aber nicht unbedingt,
dass diese Bedingungen immer „sehr physiologisch“ sind. So entspräche eine Schlagfrequenz
von 100 Schlägen/min eher der in vivo Situation bei einem Volumenstrom von 7 l/min, wenn
man ein Schlagvolumen von 70 ml zugrundelegt. Für eine mögliche Etablierung des hier vor-
gestellten Verfahrens innerhalb der gegenwärtig gültigen Testnormen ist es jedoch sinnvoll,
die Kreislaufbedingungen so zu wählen, wie es in den jeweiligen Testnormen vorgeschrieben
bzw. vorgeschlagen wird.
Die Ergebnisse in Abbildung 7-4 zeigen, dass die gemessene Stossbelastung neben der zu
erwartenden Abhängigkeit von Volumenstrom und Klappengrösse für die mechanischen
Klappen zusätzlich auch vom Klappentyp abhängt. Dies ist zwar zu erwarten, zeigt aber auch,
dass das gewählte Messprinzip geeignet ist, eine klappenspezifische Belastungscharakterisie-
rung zu ermöglichen. Offensichtlich werden in der Messgrösse trotz ihres integralen Charak-
ters (siehe hierzu auch Kap. 6.1.2) Details des Klappendesigns (wie etwa unterschiedliche
Anstellwinkel bzw. unterschiedliche Segelmassen etc. ) „mitberücksichtigt“.
Für die in Abbildung 7-4 erkennbaren Schwankungen der Stossbelastung, welche bei der Be-
stimmung der klappenspezifischen Belastungsbänder (Abbildung 7-5) mitberücksichtigt wer-
den, ist kritisch zu hinterfragen, inwieweit diese denen in vivo entsprechen. Die technische
Simulation des linken Ventrikels bzw. des linken Vorhofs in Form von flexiblen Elementen
aus Silikon stellt eine gute Annäherung an die in vivo Situation dar. Es kann deshalb qualita-
tiv angenommen werden, dass die im Kreislaufmodell gemessenen Schwankungen tendenziell
mit denen in vivo übereinstimmen - eine hinreichende Beantwortung dieser Frage erfordert
allerdings weitere Untersuchungen.
Das elektrische Analogmodell ermöglicht trotz der vorgenommen vereinfachenden Annahmen
eine qualitative Beschreibung des Einflusses der wesentlichen justierbaren Arbeitsparameter
des Dauertestsystems auf die Stossbelastung.Dieses einfache Modell stellt damit ein geeigne-
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tes Werkzeug zur Beschreibung des Dauertestsystems dar. Insbesondere die Berechnung kriti-
scher Arbeitspunkte, bei denen das System resonant wird, ist hiermit möglich.
Ein Einfluss der justierbaren Bypassdrossel auf die Stossbelastung für die mechanischen
Klappen konnte nicht festgestellt werden. Offensichtlich strömt das Fluid unmittelbar nach
Klappenschluss zum grössten Teil in den äusseren Compliancebereich, so dass der Einfluss
dieser Drossel vernachlässigbar ist. Um hier eventuell doch noch einen weiteren entscheiden-
den Parameter zu „gewinnen“, wäre es denkbar, den Querschnitt der Bypasskanals zur Erhö-
hung des Volumenstroms zu vergrössern. Eine alternative Möglichkeit der Realisierung eines
Bypass zeigt Abbildung 6-12 (Designmodifikation für Bioprothesen); hier wird das Fluid
durch entsprechende Duchgangslöcher über den Umweg des äusseren Bereichs befördert. An-
stelle der Durchgangslöcher wären horizontale verlaufende Langlöcher denkbar, deren Fläche
und damit Strömungswiderstand über eine geeignete Mechanik verstellt werden könnte. Ob
sich durch diese Massnahmen wirklich ein zusätzlicher wesentlicher Parameter „gewinnen“
lässt, müsste experimentell noch näher untersucht werden.
8 Ergebnisse zur Charakterisierung der funktionellen Eigenschaften
des Dauertestsystems
8.1 Festlegung geeigneter Arbeitspunkte des Dauertestsystems
8.1.1 Dauertest mechanischer Klappen
Das Dauertestsystem ist so einzustellen, dass klappenspezifische physiologische Stossbela-
stungen für zwei Klappentypen in jeweils drei unterschiedlichen Grössen (siehe hierzu auch
Kap. 7.1 ) wirksam werden. Hierbei dienen die in Abbildung 7-5 dargestellten klappenspezifi-
schen physiologische Belastungsbänder als Sollgrösse.
Um eine möglichst effiziente Einstellung des Dauertestsystems zu realisieren, wurde ein spe-
zielles Einstellungsprotokoll erarbeitet. Dieses besteht aus zwei wesentlichen Schritten. Der
erste Schritt dient der Festlegung eines geeigneten Hubs der Taumelscheibe. Damit wird der
den einzelnen Testkompartments zugeführte gesamte Volumenstrom festgelegt, welcher bei
Verwendung identischer Bälge für alle Testkompartments gleich ist. Die Bestimmung dieses
Hubs wird erschwert durch die unterschiedlichen Klappengrössen. So ist ein für kleine Klap-
pengrössen geeigneter Hub für grosse Klappengrössen unter Umständen nicht ausreichend.
Der Hub ist deshalb iterativ zu bestimmen, indem man ihn soweit erhöht, bis für die kleinste
Klappengrösse die resultierende Stossbelastung innerhalb des entsprechenden physiologischen
Bandes liegt. Anschliessend sind diese Belastungen für die anderen Klappengrössen zu mes-
sen um festzustellen, ob durch entsprechende Variation der individuellen Parameter - also im
wesentlichen das eingeschlossene Compliancevolumen (siehe hierzu auch Kapitel 7.2.2) -
eine physiologische Stossbelastung einstellbar ist. Andernfalls ist der Hub entsprechend zu
erhöhen und die Belastungsmessungen sind zu wiederholen. In einem zweiten Schritt wird die
Compliance für jede Klappe variiert und die sich hierdurch verändernde Stossbelastung ge-
messen. Man erhält anschliessend einen Datensatz, der es erlaubt, die eingestellten Ar-
beitspunkte innerhalb des physiologischen Bandes zu lokalisieren.
In Abbildung 8-1 und Abbildung 8-2 sind die Ergebnisse dieser experimentell recht aufwen-
digen Einstellung des Dauertestsystem zusammengefasst. Dargestellt ist für jeden Klappentyp
und jede Klappengrösse die Stossbelastung in Abhängigkeit vom Compliancevolumen. Die
gewählte Testrate lag bei 1000 Schlägen/min und die Stossbelastung - also die „Peakhöhe“
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der gemessenen Kraft - wurde, wie bei der Bestimmung der klappenspezifischenBelastungs-
profile (Kap. 7.1.3), über 1000 Zyklen bzw. 1000 Schläge gemittelt, um eine hinreichende
statistische Analyse zu ermöglichen. Die jeweiligen klappenspezifischen physiologischen Be-
lastungsbänder sind in Form eines grauen Balkens dargestellt.
Aus denselben Gründen wie bei der Festlegung der physiologischen Belastungsbänder ist es
auch hier sinnvoll, den Schwankungen der Stossbelastung um den Mittelwert geeignete Ver-
trauensgrenzen zuzuordnen. Die in den Abbildungen dargestellten Fehlerbalken repräsentieren
deshalb das Intervall m±1,96σ. Dieses Intervall wurde auch bei der Bestimmung der physio-
logischen Belastungsbänder zugrundegelegt. So beträgt die Wahrscheinlichkeit, dass bei einer
erneuten Einzelmessung die Stossbelastung innerhalb des gewählten Intervalls liegt, 95%.
Man erkennt, dass insbesondere für die grösste und die mittelgrosse EM-Klappe die resultie-
renden mittleren Stossbelastungen sowie ihre Schwankungen nicht vollständig innerhalb des
physiologischen Bandes liegen. Am schwierigsten war die Einstellung der grössten EM-
Klappe. Oberhalb eines Compliancevolumens von 80ml war keine Klappenbewegung mehr
möglich. Offensichtlich ist hier der der Klappe zugeführte Volumenstrom nicht mehr ausrei-
chend. Die Einstellung der SJM-Klappen erwies sich als deutlich unproblematischer - für alle
Klappengrössen liegen die Stossbelastungen samt ihrer Schwankungen innerhalb der jeweili-
gen physiologischen Bänder. Die resultierenden Schwankungen sind deutlich geringer als die
der EM-Klappen.
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Abbildung 8-1: Zusammenstellung der im Dauertestsystem gemessenen Stossbelastungen für
die SJM- Klappen zur Einstellung des Dauertestsystems durch Variation des Compliancevo-
lumens, graue Balken repräsentieren das jeweilige klappenspezifische physiologische Bela-
stungsband; Testrate: 1000 Schläge/min, zugeführtes Volumen: 1,7ml; m±1,96σ,
n=1000Zyklen
≥ 130 ml: keine Klappen-
bewegung feststellbar
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Abbildung 8-2: Zusammenstellung der im Dauertestsystem gemessenen Stossbelastungen für
die EM - Klappen zur Einstellung des Dauertestsystems durch Variation des Compliancevo-
lumens; graue Balken repräsentieren das jeweilige klappenspezifische physiologische Bela-
stungsband; Testrate: 1000 Schläge/min, zugeführtes Volumen: 1,7ml; m±1,96σ,
n=1000Zyklen
≥ 80 ml: keine Klappen-
bewegung feststellbar
≥ 100 ml: keine Klappen-
bewegung feststellbar
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Abbildung 8-3 zeigt beispielhaft einen gemessenen Kraftverlauf der kleinsten SJM - Klappe
sowie den Verlauf der resultierenden Druckdifferenz für ein Compliancevolumen von 130 ml
gemäss Abbildung 8-1 - dargestellt sind ca. 4 Zyklen. Das entsprechende physiologische Band
ist wiederum in Form eines grauen Balkens dargestellt. Man erkennt die typischen „Peaks“ als
Folge der Abbremsung der Segel im Klappenschluss, welche ähnlich der Kraftmessung im
Kreislaufsimulator (Kap.7.1), einen annähernd halbsinusförmigen Verlauf aufweisen und de-
ren Maxima innerhalb des physiologischen Bandes liegen. Für die anderen Klappen ergeben
sich ähnliche Verläufe.
Für das von den einzelnen Bälgen in Aufwärtsbewegung verdrängte Volumen ergibt sich nach
Bestimmung des Hubes der Taumelscheibe entsprechend des obigen ersten Schrittes gemäß
Einstellungsprotokoll ein Wert von ca. 1,7ml; dies liegt erwartungsgemäss in der Grössenord-
nung der Schliessvolumina.
Resultierende Stosszeiten
Neben der Höhe der im Klappenschluss übertragenen Stossbelastung stellt auch die resultie-
rende Stosszeit – also die zeitliche Dauer des Stoßereignisses - eine weitere wichtige Grösse
dar, die im Dauertest reproduziert werden sollte (vgl. Kap. 4.2). Abbildung 8-4 zeigt hierzu
die mittleren Stosszeiten ausgewählter „Stosspeaks“ unter physiologischen Bedingungen im
Kreislaufsimulator und im Dauertestsystem. Offensichtlich lassen sich die unter physiologi-
schen Bedingungen gemessenen Stosszeiten im Dauertestsystem nicht reproduzieren. Die
Stosszeiten sind hier länger.
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Abbildung 8-3: Gemessener Kraftverlauf incl. Druckdifferenz der kleinsten SJM - Klappe im
Dauertestsystem bei einer Testrate von 1000 Schlägen/min - das klappenspezifische physiolo-
gische Band ist in Form eines grauen Balkens dargestellt; zetliche Auflösung von Druck und
Kraft links oben
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Abbildung 8-4: Über ausgewählte „Schliesspeaks“ gemittelte Stosszeiten unter physiologi-
schen Bedingungen im Kreislaufsimulator (oben) und im Dauertestsystem bei 1000 Schlä-
gen/min (unten)
Resultierende Schliesskörperkinematik
In Abbildung 8-5 sind markante Punkte der Schliesskörperkinematik der EM-Klappen inner-
halb eines Zyklus dargestellt. Typisch für alle Klappengrössen ist die recht kurze Verweildau-
er der Klappen in geschlossener Stellung. Vollständiges Öffnen und Schliessen konnte für alle
Klappengrössen nach Vergleich der stroboskopischen Aufnahmen mit Aufnahmen der Klap-
pen in vollständig geöffneter Position festgestellt werden. Die SJM-Klappen zeigen ähnliches
Verhalten. Auffällig ist die deutlich längere Schliesszeit der grösseren Klappen.
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Abbildung 8-5: Schliesskörperkinematik der EM-Klappe im Dauertestsystem bei geeigneten
Arbeitspunkten gemäss Abbildung 8-2 - dargestellt sind nur markante Zeitpunkte innerhalb
eines Zyklus
Resultierende Druckdifferenzen - Vergleich mit den gegenwärtig gültigen Testnormen
Zum Vergleich mit den gegenwärtig gültigen Testnormen, wurden für alle in Abbildung 8-1
und Abbildung 8-2 gezeigten Arbeitspunkte zusätzlich die resultierenden Druckdifferenzen
mit geeigneten Druckaufnehmern (Typ COBE, USA /COBE/) gemessen (siehe hierzu auch
Kapitel. 6.3.3) und die Maximalwerte über 1000 Zyklen bzw. Lastwechsel gemittelt. Nach
FDA - Guidelines ist für die kleinste Klappe (Aortenklappe) eine Druckdifferenz von
90(+20/-0) mmHg und für die Mitralklappen eine Druckdifferenz von 120(+20/-0) mmHg
gefordert. In Abbildung 8-6 sind die Ergebnisse für ausgewählte Compliancevolumina gemäss
Abbildung 8-1 und Abbildung 8-2 zusammengefasst.
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Abbildung 8-6: Im Dauertestsystem gemessene, über 1000 Zyklen gemittelte maximale Druck-
differenzen, die zugehörigen Stossbelastungen liegen für alle Klappen innerhalb ihres jeweili-
gen physiologischen Bandes (siehe hierzu auch Abbildung 8-1 und Abbildung 8-2); die zuläs-
sigen Druckintervalle gemäß FDA sind in Form eines grauen Balkens gekennzeichnet
Offensichtlich liegen die im Rahmen des hier vorgestellten Dauertestkonzepts resultierenden
maximalen Druckdifferenzen für nahezu alle untersuchten Klappen unterhalb des von der
FDA vorgeschriebenen Bereichs (in Abbildung 8-6 in Form eins Balkens gekennzeichnet) -
und dies, obwohl die Stossbelastungen selbst innerhalb ihres jeweiligen physiologischen Ban-
des liegen. Charakteristische Verläufe der Druckdifferenz und Belastung zeigt
Abbildung 8-3 am Beispiel der kleinsten SJM-Klappe. Die Maxima der Druckdifferenz sind
gegenüber den „Kraftpeaks“ zeitlich nach „rechts“ verschoben und liegen bei ca. 70 mmHg -
also unterhalb des von der FDA vorgeschriebenen Bereichs von 90( +20/-0) mmHg.
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8.1.2 Dauertest von Bioprothesen
Für die beispielhaft ausgewählte Bioprothese liessen sich analog zur Vorgehensweise bei den
mechanischen Klappen (siehe  Kap 8.1.1) geeignete Arbeitspunkte zur Reproduktion physio-
logischer Stossbelastungen finden. Abbildung 8-7 zeigt hierzu beispielhaft den sich ergeben-
den Kraftverlauf samt Druckdifferenz bei einer Testrate von 600 Schlägen/min. Das physiolo-
gische Belastungsband ist wiederum in Form eines grauen Balkens dargestellt. Auffällig ist
der, abgesehen von der Zeitstauchung, im Vergleich zur physiologischen Situation (siehe
Abbildung 7-6) stark unterschiedliche Kraftverlauf. Die maximalen Druckdifferenzen liegen
unterhalb von 40 mmHg und damit wie bei den mechanischen Klappen unterhalb des von der
FDA vorgeschriebenen Bereichs - und dies obwohl die Stossbelastungen innerhalb des phy-
siologischen Bandes liegen.
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Abbildung 8-7: Gemessener Kraftverlauf samt Druckdifferenz für die ISLM-Bioprothese im
Dauertestsystem bei einer Testrate von 600 Schlägen/min; das klappenspezifische physiologi-
sche Band ist in Form eines grauen Balkens dargestellt
FUNKTIONELLE EIGENSCHAFTEN DES DAUERTESTSYSTEMS
98
8.2 Zusätzliche messbare Kontrollgrössen
Wie schon anhand von Abbildung 8-3 zu vermuten, ist eine Korrelation zwischen der maxi-
malen Druckdifferenz und Stossbelastung zu erwarten. Es wurden deshalb parallel zur Kraft-
messung die maximalen Druckdifferenzen über 1000 Zyklen gemessen. Abbildung 8-8 zeigt
hierzu die Ergebnisse der Einstellungsmessung der kleinsten EM-Klappe (siehe hierzu auch
Abbildung 8-2) im Vergleich mit den Mittelwerten der maximalen Druckdifferenzen. Offen-
sichtlich korrelieren beide Grössen gut, so dass sich durch Messung der maximalen Druckdif-
ferenz auf die Stossbelastung rückschliessen lässt.
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Abbildung 8-8: Messung der Stossbelastung im Dauertestsystem in Abhängigkeit vom Com-
pliancevolumen für die kleinste EM- Klappe zusammen mit den resultierenden maximalen
Druckdifferenzen (dargestellt sind die Mittelwerte über 1000 Zyklen)
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8.3 Statistische Analysen
Die zur Bestimmung der klappenspezifischen Belastungsbänder in Kapitel 7.1.3 eingeführten
Vertrauensgrenzen legen eine normal- bzw. gaussverteilte Grösse zugrunde. Ein geeignetes
statistisches Verfahren zur Überprüfung einer Grösse auf Normalverteilung ist der χ2 -Test
/z. B. Profos 1994/. Für eine statistische Sicherheit von 95% sollten die aus den Verteilungen
berechneten Werte für χ2 bei Einteilung der gemessenen in 9 Klassen ca. zwischen 2,7 und
15,5 liegen - ansonsten ist die Annahme zu verwerfen. Mittels dieses Tests wurden die im
Rahmen dieser Arbeit unter physiologischen Bedingungen und im Dauertestsystem gemesse-
nen Stossbelastungen überprüft; es ergaben sich für die meisten vorgenommenen Messungen
normalverteilte Stossbelastungen. Abbildung 8-9 zeigt hierzu die resultierenden Verteilungen
beispielhaft ausgewählter Messungen unter physiologischen Bedingungen und im Dauertest-
system samt zugehöriger Gaussglockenkurve. Gegenüber gestellt sind jeweils Verteilungen
mit einem χ2 innerhalb und ausserhalb des obigen Intervalls.
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Abbildung 8-9: Unter physiologischen Bedingungen (oben) und im Dauertestsystem (unten)
gemessene Verteilungen der Stossbelastung beispielhaft ausgewählter Messungen mit χ2 -
Werten innerhalb (links) und ausserhalb (rechts) des Vertrauensintervalls { 2,7 ≤χ2 ≤ 15,5 für
normalverteilte Grössen bei Unterteilung in 9 Klassen}
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8.4 Diskussion
Die Zusammenstellung der Belastungsmessungen im Dauertestsystem in Abhängigkeit vom
Compliancevolumen für die mechanischen Klappen in Abbildung 8-1 und Abbildung 8-2
zeigt, dass bis auf die beiden grösseren EM Klappen (25mm bzw. 29mm) die resultierende
Stossbelastung samt den zugehörigen Schwankungen innerhalb des physiologischen Bandes
liegt.
Während für die kleinste und die mittelgrosse SJM-Klappe keine wesentliche Änderung der
Stossbelastung mit zunehmendem Compliancevolumen zu erkennen ist, nimmt sie für die
grösste SJM-Klappe mit zunehmenden Compliancevolumen wesentlich ab. Dieses Verhalten
erklärt sich aus der Abnahme des Volumenstromverhältnisses U oberhalb der Resonanz, wie
anhand des berechneten Verlaufs von |U| in Abbildung 7-9 zu erkennen ist. Für die beiden
kleineren SJM-Klappen ist der Einfluss der Compliance offensichtlich geringer.
Für die EM-Klappen war die Einstellung des Dauertestsystems problematischer. Während die
Stossbelastung samt Schwankungen für die kleinste EM-Klappe noch innerhalb des physiolo-
gischen Bandes liegt, liess sie sich für die anderen Klappengrössen durch weitere Erhöhung
des Compliancevolumens nicht weiter senken, da für grössere Compliancevolumina keine
Bewegung der Schliesskörper mehr möglich war. Offensichtlich ist oberhalb eines bestimm-
ten typischen Compliancevolumens der den Klappen zugeführte Volumenstrom zu gering.
Dies gilt auch für die grösste SJM-Klappe für die oberhalb eines Compliancevolumens von
140 ml keine Klappenbewegung mehr möglich war. Bei der grössten EM-Klappe durchläuft
die Stossbelastung ein Maximum. Hier liegen die Compliancevolumina aber auch in Umge-
bung der Resonanz von |U|.
Um eine bessere „Einstellmöglichkeit“ physiologischer Stossbelastungen zu realisieren, wäre
es von Vorteil, einen zusätzlichen justierbaren Parameter zur Verfügung zu stellen. Man den-
ke hierbei an die in Kapitel 6.4 beschriebene Designmodifikation, welche zusätzlich eine in-
dividuelle Variation des den einzelnen Testkompartments zugeführten Volumenstroms er-
möglicht. Damit liesse sich der den einzelnen Klappen zugeführte Volumenstrom zusätzlich
zur Compliance noch durch Variation des Hubs einstellen, wodurch ein weiterer unabhängiger
Parameter zur Verfügung steht. Insbesondere kritische resonante Arbeitspunkte des Dauertest-
systems lassen sich mit einem zusätzlichen Parmeter einfacher umgehen.
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Vergleicht man beide Klappentypen, so sind die zur Einstellung physiologischer Stossbela-
stungen möglichen Compliancevolumina für die EM-Klappen - abgesehen von der kleinsten
Grösse - geringer als für die SJM Klappen. Damit ist also der jeweils den Klappen zur Verfü-
gung gestellte Volumenstrom für die SJM-Klappen geringer als für die EM-Klappen. Dies
lässt sich - abgesehen von der Strömungsführung - im wesentlichen auf die grösseren
Schliesskörpermassen der EM-Klappen zurückführen, für die eine entsprechend höhere An-
strömungsgeschwindigkeit zur Realisierung einer Schliesskörperbewegung aufgebracht wer-
den muss. Für die kleinste Klappengrösse fällt der Unterschied im Design offenbar nicht so
stark ins Gewicht.
Die für mechanische Klappen im Dauertest ermittelten höheren Stosszeiten (siehe hierzu
Abbildung 8-4) im Klappenschluss lassen sich auf die Abbremsung höherer Massen zurück-
führen (vergleiche hierzu auch Kapitel 4.2.1). Offensichtlich ist die mit den Schliesskörpern
gekoppelte Fluidmasse im Dauertestsystem höher als unter physiologischen Bedingungen.
Dies ist nicht unbedingt eine Folge der extremen Zeitstauchung im Dauertest, sondern eventu-
ell auch eine Frage des Designs der Testkompartments. Hier sind weitere experimentelle Un-
tersuchungen vorzunehmen. Entscheidende Grösse in diesem Zusammenhang ist wahrschein-
lich die im inneren Zylinders der Testkompartments befindliche Fluidmasse. Es stellt sich also
die Frage, ob sich durch eine geeignete Designmodifikation der Testkompartments bzw. durch
Variation der im inneren Zylinder befindlichen Fluidmasse die Stosszeiten verkürzen bzw.
variieren lassen - zusätzlich sollte natürlich die resultierende Stossbelastung nach wie vor in-
nerhalb physiologischer Bereiche liegen. Inwieweit die sich hier ergebenden unterschiedlichen
Stosszeiten den Verschleiss bzw. die Dauerfestigkeit der getesteten Klappen beeinflussen, ist
seitens der Materialwissenschaft näher zu beleuchten. Es sei jedoch bemerkt, dass nach Unter-
suchungen von Ely /Ely 1993/ die Belastungszeit bei statisch aufgebrachter Belastung keinen
Einfluss hat. Demnach wäre - die Übertragbarkeit auf den dynamischen Fall im Klappen-
schluss vorausgesetzt - der Einfluss unterschiedlicher Stosszeiten bzw. Belastungsdauern un-
problematisch. Die Übertragbarkeit auf den dynamischen Fall ist allerdings nur dann unkri-
tisch, wenn die sich im Klappenschluss aufgrund der höheren Stosszeit ergebende geringere
„Peakanstiegs-geschwindigkeit“ der Stossbelastung einen vernachlässigbaren Einfluss auf den
resultierenden Verschleiss bzw. die Dauerfestigkeit hat - auch hier sind genauere Untersu-
chungen seitens der Materialwissenschaft von Interesse.
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Die bei Untersuchung der resultierenden Schliesskörperkinematik (siehe Abbildung 8-5) er-
mittelten kürzeren Verweildauern der Klappen in geschlossener Stellung lassen sich auf die
Wirkung der Compliance zurückführen, welche einen sich unmittelbar nach Klappenschluss
unterhalb der Klappe aufbauenden Druck rasch abbaut. Ohne Compliance würde sich die
Klappe erst nach Bewegungsumkehr der Taumelscheibe, also bei Entspannung des jeweiligen
metallischen Balges, wieder öffnen und damit länger in geschlossener Stellung verweilen.
Dieses Verhalten ist jedoch von sekundärem Interesse, da die grössten Kräfte in der kurzzeiti-
gen Stossphase im Klappenschluss übertragen werden (vergl. hierzu auch Kapitel 4.1.2). Die
für grössere Klappen längeren Schliesszeiten sind eine Folge ihrer grösseren Schliessvolumi-
na, wie in Kapitel 7.2.1 bei der Betrachtung des Dauertestsystems mit Klappe beschrieben.
Die parallel zu den Belastungsmessungen vorgenommenen Messungen der resultierenden
maximalen Druckdifferenzen (siehe Abbildung 8-6 ) haben gezeigt, dass die FDA- Bedingun-
gen nicht erfüllt werden, wenn man gleichzeitig physiologische Stossbelastungen reproduziert.
Würde man FDA- Bedingungen im hier vorgestellten Dauertestsystem einhalten, lägen die
Stossbelastungen ausserhalb des jeweiligen physiologischen Bandes, wie sich anhand der aus
Abbildung 8-8 deutlich werdenden Korrelation zwischen Stossbelastung und maximaler
Druckdifferenz leicht rückschliessen lässt. Bei einem Dauertest unter FDA - Bedingungen
würde man die jeweiligen Klappen also einer zu hohen Stossbelastung aussetzen. Dies steht
auf den ersten Blick im Widerspruch zu den in Kapitel 4.1.2 vorgenommenen abschätzenden
Betrachtungen - demnach müsste die gemessene Druckdifferenz über den von der FDA gefor-
derten Werten liegen. Allerdings ist die hier im Dauertestsystem gemessene Druckdifferenz in
Form eines Druckstosses dynamischer Natur und deshalb nur schwer mit ihrem „statischen“
Pendant unter physiologischen Bedingungen zu vergleichen. In diesem Zusammenhang halte
man sich auch weitere in Kapitel 4.1.2 dargelegte Unzulänglichkeiten der FDA- Bedingungen
vor Augen. Da wichtige Informationen zum Druckmessort, der Druckmesskette etc. in den
Richtlinien nicht vorzufinden sind, könnte die resultierende maximale Druckdifferenz bei
entsprechender Modifikation andere Werte annehmen. Man denke hier nur beispielsweise an
die Verwendung weicherer Druckmessschläuche, welche eine stärkere Dämpfung des sich
unmittelbar nach Klappenschluss aufbauenden Druckstosses und damit eine Senkung der ma-
ximalen Druckdifferenz zur Folge hätte. Umgekehrt ist bei Verwendung steiferer Druckmess-
schläuche oder bei direkter Messung oberhalb bzw. unterhalb der Klappe aufgrund der gerin-
geren Dämpfung mit höheren maximalen Druckdifferenzen zu rechnen. Da Stossbelastung
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und maximale Druckdifferenz gut korrelieren, ist diese Grösse als zusätzlicher Kontrollpara-
meter durchaus geeignet. Es ist allerdings dafür Sorge zu tragen, dass immer unter identischen
Bedingungen gemessen wird. Druckmessort und  Druckmesskette dürfen also nicht verändert
werden.
Für die beispielhaft untersuchte Bioprothese liessen sich ebenfalls physiologische Stossbela-
stungen einstellen. Hierbei ist der Kraftverlauf in zeitlicher Umgebung des Klappenschlusses
nicht mit seinem physiologischen Pendant vergleichbar. Aufgrund der in Kapitel 4.2.2 darge-
legten Problematik des Tests der aus viskoelastischen Materialien bestehenden Bioprothesen
ist deren Dauertest ohnehin problematisch. Durch die Reproduktion der physiologischen
Stossbelastung ist eigentlich nicht viel gewonnen, da die resultierende Dehnung des in den
Klappen verarbeiteten Materials zeitabhängig ist und damit von der gewählten Testrate ab-
hängt. Sie kann sich nicht wie unter physiologischen Gegebenheiten abbauen. Zumindest ist
jedoch sichergestellt, dass die Bioprothese nicht extrem unphysiologisch belastet wird.
Mittels χ2 - Test konnte für die meisten Messungen gezeigt werden, dass die Stossbelastungen
in Form einer Gaussverteilung um den jeweiligen Mittelwert verteilt sind. Dies gilt sowohl für
die gemessenen Stossbelastungen im Dauertest als auch für die im Kreislaufsimulator unter
physiologischen Bedingungen ermittelten Stossbelastungen. Damit ist die in Kapitel 7.1.3
vorgenommene Definition geeigneter Vertrauensgrenzen, welche nur für annähernd gauss-
verteilte Grössen vorgenommen werden kann, im statistischen Sinne „abgesichert“. Bei Mes-
sungen mit einer von der Normalverteilung abweichenden Charakteristik sind im jeweiligen
Einzelfall andere Grenzen zu definieren bzw. festzulegen, um eine unphysiologische Stossbe-
lastung im Dauertester zu vermeiden.
INHALT
105
9 Zusammenfassung und Ausblick
Die Überprüfung der Dauerfestigkeit in geeigneten Dauertestgeräten ist ein wichtiger Aspekt
des gesamten Testkatalogs für die Zulassung eines neuen Herzklappenmodells. Um innerhalb
eines akzeptablen Zeitrahmens Aussagen über Verschleiss und Dauerfestigkeit zu erzielen,
werden die jeweiligen Klappen mit hohen Testraten von bis zu 2000 Schlägen/min getestet.
Dies entspricht einer künstlichen Zeitstauchung um etwa den Faktor 30 gegenüber der Echt-
zeitsituation, wenn man eine durchschnittliche Herzfrequenz von 70 Schlägen/min zugrunde
legt. Die während eines Zeitraums von 15 Jahren in Echtzeit zu erwartenden Lastwechsel las-
sen sich somit innerhalb etwa eines halben Jahres realisieren.
Gegenwärtig erfolgt die Überprüfung von Dauerfestigkeit und Verschleiss in Anlehnung an
FDA-, ISO- und CEN-Normen, welche die Reproduktion der unter physiologischen Bedin-
gungen auf die geschlossene Klappe wirkende statische Druckbelastung bei hohen Testraten
verfolgen. Diese statische Druckbelastung ist allerdings nur ein Teil des gesamten Bela-
stungskollektivs, dem eine Herzklappenprothese im Verlaufe eines gesamten Zyklus ausge-
setzt ist. So treten weitere Belastungen während der Schliess- und Öffnungsbewegung in den
Lagern auf; diese sind verantwortlich für den Reibverschleiss als Folge der Relativbewegung
zwischen den in dieser Phase in Kontakt tretenden Reibflächen.
Dritter wesentlicher Teil des gesamten Belastungskollektivs ist die dynamische Stossbelastung
im Klappenschluss unmittelbar nach Abschluss der Schliessbewegung. Diese ist massgeblich
verantwortlich für den in Lagern und auf Anschlagflächen auftretenden Stossverschleiss, da
sie höher ist als die statische Druckbelastung in der Schlussstellung der Klappe.
Die gegenwärtig gültigen Testnormen berücksichtigen also nur einen Teilaspekt des gesamten
unter physiologischen Bedingungen auftretenden Belastungskollektivs, das im medizintechni-
schen Umfeld oft auch zur sog. physiologischen Belastung zusammengefasst wird.
Zur Verbesserung dieser unbefriedigenden Situation wurde deshalb ein neue technische An-
ordnung mit ausreichender Anzahl justierbarer Parameter entwickelt, welche die Einstellung
physiologischer Stossbelastungen im Klappenschluss unter Dauertestbedingungen zum Ziel
hat. Als Sensor zur Messung der Stoßbelastungen wurde ein piezoelektrischer Kraftmessring
verwendet. Dieser ermöglichte eine hinreichende Charakterisierung der im Klappenschluss
von den Klappensegeln in den Klappenring übertragenen mittleren Stosskraft. Die Eignung
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des Sensors für den hier zugrundeliegenden Anwendungsfall wurde anhand einer abschätzen-
den Analyse des zu erwartenden Meßfehlers überprüft. Hier war insbesondere die Abschät-
zung des dynamischen Messfehlers von grosser Wichtigkeit, um eine hinreichende messtech-
nische Erfassung der im Klappenschluss dynamisch aufgebrachten Stosskraft zu garantieren.
Die Abschätzung ergab einen vernachlässigbaren gesamten systematischen Messfehler von ca.
1,5%.
Als Modell zur Generierung physiologischer hydrodynamischer Bedingungen fungierte ein
Kreislaufsimulator.
Die Überprüfung der Wirksamkeit der technischen Anordnung erfolgte mittels kommerziell
erhältlicher zweisegliger mechanischer Herzklappenprothesen von zwei Herstellern in jeweils
drei unterschiedlichen Grössen (TAD19, TAD25, TDA29). Beispielhaft wurde auch eine bo-
vine Bioprothese untersucht.
Es konnte gezeigt werden, dass sich für nahezu alle untersuchten mechanischen Klappen, die
im Klappenschluss unter physiologischen Bedingungen gemessene Stossbelastung innerhalb
des im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Dauertestsystems bei einer Testrate von 1000
Schlägen/min reproduzieren lässt.
Auch für die untersuchte Bioprothese liessen sich in der Dauertestanordnung im Klappen-
schluss physiologische Stossbelastungen reproduzieren. Allerdings ist deren Dauertest auf-
grund der viskoelastischen Eigenschaften der in der Klappe verarbeiteten Materialien kritisch
zu hinterfragen, da hier die resultierende Materialbeanspruchung zeitabhängig ist und damit
von der gewählten Testrate abhängt; sie kann sich daher im Dauertest nicht wie unter physio-
logischen Gegebenheiten abbauen.
Die Überprüfung der Langzeitstabilität der in der Dauertestanordnung eingestellten Stossbela-
stung im Klappenschluss über einen Zeitraum von 24h ergab keine statistisch signifikante
Änderung. Die Dauertestanordnung arbeitet demnach innerhalb eines Zeitraums von 24h sta-
bil.
Die resultierenden maximalen Druckdifferenzen lagen für nahezu alle untersuchten Klappen
unterhalb der von der FDA geforderten Werte, so dass bei einem Dauertest unter FDA- Be-
dingungen im Klappenschluss mit Stossbelastungen oberhalb des physiologischen Bereichs zu
rechnen ist und die Klappen somit also im Dauertest stärker beansprucht werden als unter
physiologischen Bedingungen. Trotzdem liess sich beide Grössen - maximale Druckdifferenz
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und Stossbelastung im Klappenschluss gut korrelieren, so dass die maximale Druckdifferenz
als weiterer Kontrollparameter zur Verfügung steht.
Im Hinblick auf eine mögliche Etablierung des hier vorgestellten Verfahrens innerhalb der
gegenwärtigen Testnormen wäre es sinnvoll, die in der Dauertestanordnung zu untersuchende
Verschleissneigung bzw. Dauerfestigkeit der Herzklappenprothesen in Abhängigkeit von der
Lastwechselzahl mit der physiologischen Echtzeitsituation zu vergleichen.
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